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Увод: Биокомпатибилност се тумачи као способност материјала да делује уз 
адекватан одговор домаћина у одређеној ситуацији. Одговор домаћина на страно 
тело зависиће од његове хемијске реактивности, површинске структуре и 
топографије. Доказано је да наноструктурирана површина ближе подражава 
хијерархијску организацију коштаног ткива у односу на микроструктурирану, 
повећањем концентрације активних биомолекула који утичу на ћелијску 
миграцију, адхезију, диференцијацију и пролиферацију. Током деведесетих 
година, минерални триоксидни агрегат (МТА) представљен је као материјал 
избора за ретроградне кавитете због нижег апикалног микропропуштања, 
везивања у присуству влаге и високе pH вредности. Упркос повољним особинама, 
МТА показује суву конзистенцију, ниску вискозност и дуго времена везивања, 
што ограничава његову клиничку употребу. Циљ ове студије био је да се 
синтетишу наноматеријали на бази веома активних калцијум-силиката 
унапређених физичко-хемијских својстава и испитају њихова биокомпатибилност 
и биоактивност у односу на МТА+ (Cerkamed, Stalowa Wola- Пољска).  
Материјали и Метод: Поступак сол-гел методе у комбинацији са методом 
високо-температурне ланчане реакције сагоревања примењен је у току синтезе 
испитиваних материјала. Анализа фаза пре и после хидратација изведена је 
помоћу XRD и FTIR, док је морфологија узорака проучавана SEM и EDS. pH 
мерења су обављена коришћењем pH-метра, док је количина ослобођених јона 
одређивана коришћењем ICP-OES. Биокомпатибилност свежих материјала и 
њихових екстраката (24h, 7 и 21 дан) је испитана применом индиректног теста 
(МТТ), директног теста (LDH), теста пролиферације (3H-тимидин) и директном 
методом (Неутрално црвена). Интеракција директно примeњених испитиваних 
материјала са пулпним ткивом анализирана је на моделу културе хуманих зуба (15 
и 30 дана). Осамнаест заморца служило је за интрамишићну имплементацију 
стерилних полиетиленских цевчица испуњених испитиваним материјалима (15, 30 
и 60 дана). За интракоштани имплантациони тест употребљено је дванаест 
новозеландских белих зечева подељених у две групе (30 и 90 дана). По четири 
дефекта на калварији су формирана трепан борерима и испуњена свеже 
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замешаним испитиваним материјалима. Степен запаљенске реакције и коштане 
регенерације оцењиван је према претходно утврђеним критеријумима. 
Статистичка анализа података обављена је употребом ANOVA Repeated Measures и 
Kruskal-Vallis теста (IBM SPSS 20, New York, САД).  
Резултати: Испитиваних материјала састојали су се од агломерата 
изграђених од наночестица, величине између 90 и 500 nm, сферичног или 
штапићастог облика са хомогеном дистрибуцијом фаза. pH вредности свежих 
раствора материјала ALBO-MPCA1, ALBO-MPCA2 и GREY-MPCA показале су 
тенденцију раста, за разлику од МТА+; док су pH вредности екстраката биле ниже, 
али алкалне. Концентрација ослобођених јона калцијума и алуминијума се 
смањивала, док се концентрација бизмута (ALBO-MPCA1, MTA
+), баријума 
(ALBO-MPCA2) и магнезијума (у случају свих материјала), повећавала током 
периода од 21 дана. Само је тестирани материјал GREY-MPCA показао дозно-
зависну цитотоксичност. Метаболичка активност ћелија повећавала се са 
временом екстракције, осим у случају неразблажених екстраката ALBO-MPCA1, 
ALBO-MPCA2 и GREY-MPCA (21 дан). Проценат цитотоксичности се смањивао 
са временом екстракције, осим у случају разблажених узорака ALBO-MPCA2 и 
GREY-MPCA (21 данa). Пораст у степену пролиферације ћелијскa уочен је у 
случају неразблажених екстраката материјала ALBO-MPCA1 и ALBO-MPCA2 (7 
данa). У директном контакту са ALBO-MPCA1, ALBO-MPCA2 и МТА
+
, SCAP 
ћелије су показале фибробластима сличну морфологију. Тестирани материјали су 
показали минималну запаљенску реакцију која се са временом смиривала. Након 
90 дана, статистички значајна разлика у формирању коштаног ткива примећена је 
у поређењу МТА+ и ALBO-MPCA1 са контролном групом.  
Закључци: Резултати карактеризације показују да су синтетисани 
материјали адекватно дизајнирани и да имају одговарајућу морфологију 
површине која је од значаја за њихову биоактивност. Биокомпатибилност 
испитиваних материјала мерена тестовима цитотоксичности показала је добре 
резултате и компарабилне вредности са контролним материјалом. Материјал 
ALBO-MPCA1 изазива слабији запаљенски одговор ткива и индукује бољу 
коштану регенерацију у односу на контролни материјал МТА+, стога је изузетно 
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Introduction: Biocompatibility is interpreted as the material's ability to act within 
the adequate host response in a specific situation. The host’s response to foreign body 
will depend on its chemical reactivity, surface structure and topography. It has been 
shown that nanostructured surface more closely mimic the hierarchical organization of 
the bone tissue in comparison to microstructured, by increasing the concentration of 
active biomolecules that may affect cell migration, adhesion, differentiation and 
proliferation. During the nineties, mineral trioxide aggregate (MTA) was presented as a 
material of choice for retrograde fillings because of its lower apical microleakage, 
setting in the presence of moisture and high pH. Despite some favorable properties, 
MTA exhibits dry consistency, low flowability and long setting time which limit its 
clinical use. The aim of this study was to synthesize nanostructured materials based on 
highly active calcium silicates with enhanced properties and analyze their 
biocompatibility and bioactivity in comparison to MTA
+
 (Cerkamed, Stalowa Wola- 
Poland).  
Materials and Methods: The sol-gel method in a combination with high-
temperature self-propagating reaction was applied for the synthesis of investigated 
materials. Phase analysis of investigated materials before and after hydratation was 
performed by XRD and FTIR, while the morphology of the samples was studied by 
SEM and EDS. The pH measurements were performed using pH-meter, while the 
amount of released ions was determined using ICP-OES. Biocompatibility of fresh 
investigated materials and their elutes (24h, 7 and 21 day) was conducted using indirect 
(MTT), direct test (LDH), proliferation test (
3
H-thymidine) and direct method (Neutral 
red). The interaction of directly applied investigated materials with dental pulp tissue 
was analyzed in an entire human tooth culture model (15 and 30 days). Eighteen guinea 
pigs received intramuscular sterile polyethylene tubes filled with investigated materials 
(15, 30 and 60 days). For intraosseous implementation twelve New Zealand white 
rabbits, divided into two groups (30 and 90 days) were used. Four calvary defects per 
animal were created with trepan burs and filled with freshly prepared investigated 
materials. The occurrence of inflammatory responses and hard tissue formation was 
categorized according to the previously established scores. The statistical аnаlysis wаs 
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performed using two-way ANOVA Repeаted Meаsures test and Kruskal-Wallis test 
(IBM SPSS 20, New York, USA).  
Result: Samples of investigated materials consisted of agglomerates built up from 
nanoparticles, mostly ranged between 90 and 500 nm, preferentially spherical and rode-
like with the homogenous distribution of the phases. The pH values of fresh materials 
ALBO-MPCA1, ALBO-MPCA2 and GREY-MPCA showed increasing tendency, 
contrary to MTA
+
, while the pH values of materials’ elutes were lower, but still 
alkaline. The amount of calcium and aluminum ion release decreased, while the amount 
of bismuth (ALBO-MPCA1, MTA
+
), barium (ALBO-MPCA2) and magnesium, 
(respecting all investigated materials) increased over the period of 21 days. Only 
investigated material GREY-MPCA exhibited dose-dependent cytotoxicity. The 
metabolic activity of cells increased following the extraction time, except in case of 
undiluted elutes of ALBO-MPCA1, ALBO-MPCA2 and GREY-MPCA (21-day). 
According to LDH test, cytotoxicity percent decreased with extraction time, except in 
case of diluted samples of ALBO-MPCA2 and GREY-MPCA (21-day). An increase of 
cell proliferation was observed in the case of undiluted extracts of ALBO-MPCA1 and 
ALBO-MPCA2 (7-days). In direct contact with ALBO-MPCA1, ALBO-MPCA2 and 
MTA
+
, SCAP cells showed fibroblast like morphology. All tested materials exhibited 
mild to moderate inflammation which subsided with time. Following 90-day, 
statistically significant difference in hard tissue formation was observed in comparison 
of MTA
+
 and ALBO-MPCA1 with control group.  
Conclusions: The results оf characterization show that the synthesized materials 
are adequately designed and that they possess surface morphology of great importance 
for their bioactivity. Biocompatibility testing of investigated materials exhibited good 
results and comparable with the control material. ALBO-MPCA1 provokes less 
inflammatory response and enhances better bone regeneration than control material 
MTA
+
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1.1. Појaм биокомпатибилности 
 
Најчешће цитирана дефиниција биокомпатибилности предложена је 1987. године као 
„способност материјала да делује уз адекватан одговор домаћина у специфичној 
ситуацији“. Супротно ранијим ставовима о њиховој инертности, предложена 
дефиниција подразумева да материјал мора да одигра одређену улогу у организму, 
односно да интеракција материјала и биолошког система узрокује одговор домаћина 
(Williams, 2008).  
Прихватање активног односа између материјала и биолошког система довело је 
до развоја неколико основних идеја о биокомпатибилности. Прва идеја подразумева 
да се интеракција материјал - биолошки систем карактерише обостраним променама, 
односно материјал изазива реакцију биолошког система, али и сам материјал по 
имплементацији у биолошки систем трпи промену у неком обиму, корозијом, 
хемијском модификацијом, депозицијом супстанци, деградацијом или другим 
механизмом (Wataha, 2012). Друга идеја представља интеракцију материјал - 
биолошки систем као динамични процес, што значи да материјал и биолошки систем 
модификују један другог, а то даље узрокује промене у организму. Трећа идеја 
подразумева да су реакције на месту контакта материјал - биолошки систем директно 
у вези са функцијом ткива где је интеракција остварена, док четврта идеја која се 
односи на контакт материјала и биолошког система ставља акценат на оно што се 
често заборавља, а то је чињеница да материјали природно не припадају месту где су 
имплементирани (Anderson, 2001; Ratner и Bryant, 2004; Wataha, 2012). 
Биолошки одговор на присуство биоматеријала карактерише се промоцијом 
неспецифичог имунског система, односно накупљањем гигантских ћелија, моноцита 
и макрофага, и образовањем фиброзне аваскуларне баријере између материјала и 
ткива. Лимитирање одговора домаћина на присуство материјала као страног тела био 
је главни циљ њиховог развоја у току последњих деценија. Захтеви које се данас 





дугорочне улоге у организму, те се стога трага за начинима модификације и 
оптимизације контакта материјал - ткиво у циљу обезбеђивања најбољих дугорочних 
клиничких резултата (Anderson, 2001; Ratner и Bryant, 2004). 
Због наведеног, Williams је 2008. године модификовао своју дефиницију 
биокомпатибилности као способност материјала да обави жељену функцију у 
организму у складу са терапијом, не изазивајући било коју нежељену локалну или 
системску реакцију домаћина, а при томе генеришући адекватан ћелијски и ткивни 
одговор у датој специфичној ситуацији (Williams, 2008). 
 
1.2. Лекови и средстава 
 
Америчка организација за храну и лекове (енгл. Food and Drug Administration- FDA) 
препознала је велики број супстанци које се користе у промоцији здравља, међу 
којима су две најчешће: лекови и медицинска средстава. Већина денталних 
материјала класификовани су у групу медицинских средстава, укључујући 
материјале за испуне, дијагностичка средства, цементе, адхезивна средства и 
имплантате. FDA дефинише медицинско средство као: инструмент, апарат, 
имплемент, машину, имплантат, in vitro реагенс и сл., док је Законом Европске уније 
93/42, медицинско средство дефинисано као материјал који не остварује свој 
примарни ефекат фармаколошким, имунолошким или метаболичким путем (Monsein, 
1997). 
Лекови се разликују од медицинских средстава по томе што своје примарне 
ефекте остварују путем хемијске реакције. Стога, лекови захтевају како сигурносне 
провере, тако и прецизно дефинисање њиховог намењеног хемијског ефекта. 
Медицинска средства, са друге стране, морају да поседују само сигурносте провере 
за њихову намењену употребу да лече, третирају или превенирају обољења (Wataha, 
2012). 
FDA класификује медицинска средства на Класу I, II и III (Monsein, 1997). 
Већина денталних средстава припадају Класи I или II. У Класу I се убрајају дентални 





дентални восак. У класу II се убрајају дентални цементи (нису на бази цинк-оксид 
еугенола, трајни), амалгами, легуре племенитих и непленетихит метала, лајнери на 
бази клацијум-хидроксида, ендосеални имплантати (енгл. root forms), материјали за 
отиске, заливачи фисура и јамица, порцелан, акрилатни зуби, дентални адхезиви на 
бази смоле, материјали на бази смоле, материјали за каналну оптурацију (без 
хлороформа). У класу III се убрајају ендосеални имплантати (енгл. blade forms) и 
материјали за каналну оптурацију са хлороформом. Класа III медицинских средстава 
односи се на материјале који представљају највећи ризик за човека (Monsein, 1997). 
 
1.3. In vitro тестови 
 
Биолошки одговор домаћина на денталне материјале може се процењивати на 
различите начине, али најосновнији начин представљају in vitro тестови. По 
дефиницији in vitro тестови подразумевају реакцију изван организма, односно на 
нивоу ћелијских култура. In vitro тестови се разликују од ex vivo тестова због 
чињенице да користе интактна ткива или органе који се одржавају у ћелијским 
посудама, обично до 24 сата (Schmalz, 1997; Wataha, 2012). 
Први изведени тестови су били, технички се може рећи ex vivo, обзиром да су 
подразумевали коришћење ембрионалног кокошијег ткива. Kowahara је 1968. године 
представио методу у којој је користио ћелијске културе у циљу испитивања 
цитотоксичности материјала, укључујући и денталне материјале (Kawahara et al., 
1968). Неколико година касније Leirskar и Helgeland су представили употребу 
мишјих фибробласта L929 у сврси испитивања биокомпатибилности амалгама, 
композита, силикатних цемената и легура злата (Leirskar & Helgeland, 1972).  
Први in vitro тест којим је квантификован биолошки одговор заснивао се на 
употреби 51Cr подлоге. Користећи се способношћу виталних ћелија са интактном 
мембраном да везују радиоактивни изотоп 51Cr, квантификовао је ослобађање 51Cr, 
односно нарушавање интегритета ћелијске мембране, а самим тиме и токсични 
ефекат материјала (Spangberg, 1973). Појава агар тестова (енгл. agar overlay) 





материјала и ћелијске културе која би на тај начин симулирала in vivo услове 
(Hensten-Pettersen & Helgeland, 1977). Данас се in vitro тестовима могу проценити 
бројни аспекти ћелијске функције или метаболизма, укључујући генску експерсију, 
сигналне путеве, ћелијски циклус и деобу, експресију протеина, оксидативни стрес 
итд. In vitro тестови подразумевају дефинисање низа варијабли, као што су: 
компоненте материјала, контакт између материјала и ћелија, услови гајења ћелија, 
време контакта, врста ћелија, ефекти материјала и ћелија (ISO 10993-1). Дефинисање 
појединачних варијабли у току in vitro испитивања биокомпатибилости материјала 
приказано је у Табели 1. 
 
1.4. In vivo тестови 
 
Тестови на анималним моделима су од пресудног значаја за праћење биолошког 
одговора домаћина на присуство материјала, пре његове дефинитивне употребе на 
људима. За бројне аспекте билошког одговора не постоје до сада патентирани in vitrо 
модели, као што су на пример: крвне интеракције, зарастање рана, реакције 
хиперосетљивости, канцерогенеза, хронична инфламација итд. In vivo тестови могу 
да пруже значајне информације без излагања људи ризику, али као и у случају in vitro 
тестова, постоји значајан број варијабли које морају да биду узете у обзир пре 
започињања самог експеримента (Anderson, 2001; ISO 10993-1). Најзначајније 
варијабле које је потребно дефинисати су: форма испитиваног материјала, 
интеракцију материјал - ткиво, фактори који се односе на животињске врсте, време 
контакта материјала и ткива, те начине процене ефеката материјала (Табелa 1).  
Tестови биокомпатибилности на анималним моделима могу се генерално 
поделити на:  
1. тестове који утврђују безбедност испитиваног материјала  
(енгл. safety - oriented) и  
2. тестове који утврђују клиничку ефикасност испитиваног материјала  






Табела 1. Дефинисање појединачних варијабли у току in vitro и in vivo 
испитивања биокомпатибилости (ISO 10993-1) 
In vitro In vivo 
Варијабла  Дефинисање Варијабла  Дефинисање 
Матерјал- 
компоненте 




материјала - хемијски састав, 
окидација, комплекси, 
концентрација, коришћење 
средстава за растварање,  
Материјал-
форма 
услови мешања, време везивања, 
третирање површине, 
стерилизација; методе брушења, 
млевења, величина честица 
материјала, облик честица 
материјала;  екстракциони 




директан- ћелије на материјалу, 
ћелије око материјала, површина 
материјала у односу на V 
медијума; индиректан- 
екстракциони медијум, 
дилуциона шема, дилуционо 
средство; баријера- тип 
баријере, дебљина баријере, 




пут администрације- орално, 
површински, имплантација, 
интрамуслуларно, интравенозно и 
др; врста ткива- мукоза, мишић, 
везивно ткиво, кост, крв, орган и 
др; присуство капсуле- да ли је 
материјал постављен у други 





средина- концентрација CO2, 
температура, број ћелија по 
mm
2
 субстрата, преинкубација 





животна доб експерименталне 
животиње- ембрион, новорођенче, 
период интензивног раста и 
развоја, одрасла јединка; пол и 
репродуктивни статус- мушки, 
женски, стерилнност; исхрана 
експерименталне животиње- 
додатак специјалних суплемената; 
специјални фактори- генетски 








животни век експерименталне 




ћелијска линија- изворно ткиво, 
шема пропагације, медијум и 
суплементи, супстрат; 
примарне ћелије- изворно ткиво, 
врста, метода дисагрегације, 
метода изолације, број пасажа, 
медијум и суплемент, супстрат; 
мултипле ћелије- слојеви , 3D 
култура 
Процена дугорочно или краткорочно 
преживљавање, промена телесне 
тежине, макроскопске промене, 
хистолошке промене, промене 
ћелијске функције, ослобађање 








1.5. Клинички тестови 
 
Клинички тестови представљају златни сатндард за утврђивање било које 
перформансе материјала, укључујући и њихов биолошки одговор. Постоји неколико 
начина на основу којих клиничке студије могу бити дизајниране.  
Најједностаније и најефикасније су ретроспективне клиничке студије које 
подразумевају прикупљање података из анамнезе пацијента након одређеног 
третмана, како би се извршила валоризација ефеката материјала. Ретроспективне 
студије су ефикасне и јефтине, обзиром да не захтевају директан преглед пацијента. 
Ове студије главном не поседују контролу података прикупљених од предходних 
клиничара, па и поред ограничења и предострожности у прикупљању и коришћењу 
таквих података, постоји ризик од пристрасности у селекцији података, њиховом 
неадекватном интерпретирању и погрешном тумачењу (Mjör, 2007; Bayne, 2007).  
Другу групу чине студије пресека. Студије пресека региструју одређену појаву 
у групи пацијената у датом временском тренутку. Овај тип студија јасно дефинише 
критеријуме укључивања и искључивања пацијената у студију, као и процес 
прикупљања специфичних података на стандардизован начин. Са друге стране, ове 
студије не могу контролисати варијабле које нису регистроване у тренутку терапије, 
а могу значајно да утичу на исход резултата (Mjör, 2007; Bayne, 2007).  
Прогресивне или лонгитудиналне студије предстваљају најјачи клинички 
инструмент за утврђивање билошког одговора неког материјала. Ове студије 
другачије се и називају контролисаним клиничким студијама (енгл. Controlled clinical 
trials- CCTs) или рандомизованим контролисаним студијама. Ове студије користе 
специфичне процедуре да би обезбедиле слепо посматрање, рандомизацију и плацебо 
групу, како би обухватиле варијабле које доводе до погрешне интерпретације 
резултата. Најбоље дизајниране студије подразумевају двоструко слепу процедуру- 
ни пацијент, ни лекар не знају који треман се додељује пацијенту, што није увек и 
могуће реализовати. Контролисане клиничке студије су скупе и захтевају време и 






1.6. Стандардизација тестова биокoмпатибилности 
 
Класична парадигма примене in vitro - in vivo - клиничких тестова у циљу 
испитивања биокомпатибилности материјала није увек успешна због немогућности in 
vitro и in vivo тестова да увек опонашају клиничке услове. Стога се препоручују нове 
стратегије које омогућавају да се уз помоћ in vitro и in vivo тестова упоређују слични 
материјали на тржишту и убрза њихова клиничка употреба (Слика 1). Да би се нови 
материјал појавио на тржишту, неопходно је спровести тестове утврђене 
стандардима који дефинишу безбедност, материјал - ткиво интеракцију и време 
контакта. 
 Интернационална организација за стандардизацију (енгл. International 
organization for standardization- ISO) извршила је поделу медицинских средстава на 
основу времена контакта на три следеће групе (ISO 10993-1):  
 
1) органичено време контакта (до 24 сата),  
2) пролонгирано време контакта (до 30 дана), 
3) перманентно време контакта (дуже од 30 дана).  
 
Сходно овој подели, медицинска средства са перманентим временом контакта 
захтевају и најригорознија тестирања. Препоручени стандарди обезбеђују 
униформност метода, адекватност контролних група у току тестирања, смањење 
ризика од истраживачке пристрастности и бољу интерпретацију добијених података. 
Интернационална организација за стандардизацију ISO 10993 у деловима од 1 до 20 
прописује услове испитивања и начине евалуације биокомпатибилности 
медицинских средстава кроз дефинисање: захтева за добробит животиња; тестова 
гено, канцеро и репродуктивне токсичности; тестова за интеракцију са крвљу и in 
vitro цитотоксичности; тестова за одређивање локалних ефеката након 
имплементације; одабира референтних материјала; начина идентификације и 
квантификације деградационих производа; тестова за одређивање реакције одложене 





начина припреме узорака и референтних материјала; начина идентификације и 
квантификације потенцијално штетних деградационих производа полимерних 
медицинских средстава, керамичких материјала, метала и легура; начина 
дизајнирање студија токсикокинетике деградационих растворљивих производа;  
дозвољених граница растворљивих супстанци; хемијску, физичко-хемијску, 




Слика 1. а) Класична пирамида испитивања биокомпатибилности новог материјала, 
само материјал који испуне захтеве првог нивоа се тестирају даље;  
б) Алтернативна пирамида испитивања биокомпатибилности новог материјала, 
комбинација сва три нивоа тестова без јасних граница, континуирана улога in vitro и 














1.7. Хемијске карактеристике материјала на бази калцијум-силиката 
 
Први биоактивни материјал из области ендодонтске терапије на бази калцијум-
силиката, представљен од стране Abedi и Ingle (Abedi & Ingle 1995), и Torabinejad и 
сар. (Torabinejad et al. 1995), назван је минерални триоксидни агрегат (енгл. Mineral 
trioxide aggregate - MTA). МТА је изведен из Портланд цемента (PC) деведестих 
година прошлог века на Лома Линда Универзитету и иницијално је био препоручен 
као материјал избора за ретроградне кавитете.  
Читава фамилија цемената на бази калцијум-силиката назива се другачије и 
хидраулични силикатни цементи (енгл. Hydraulic silicate cement- HSC), обзиром да се 
реакција везивања ових материјала заснива на процесима хидратације, односно ови 
цементи се везују и стабилни су у присуству воде (Fridland & Rosado, 2005). Оваква  
класификација довољна је да би се направила разлика од других силикатних 
цемената чија се везивање заснива на ацидно - базној реакцији.  
МТА представља мешавину 75% рафинираног PC, 20% бизмут-оксида и 5% 
калцијумсулфат-дихидрата са траговима SiO2, CaO, MgO, K2SO4 и Na2SO4 (Camilleri 
et al., 2005; Dammaschke et al., 2005; Sarkar et al., 2005). Главне компоненте PC су 
дикалцијум-силикат, трикалцијум-силикат, трикалцијум-алуминат и тетракалцијум-
алуминоферит (Camilleri et al., 2005; Dammaschke et al., 2005; Sarkar et al., 2005). 
Трикалцијум-силикат (CaO)3 ∙ SiO2, скраћено C3S, представља главну 
компоненту PC одговорну за формирање калцијумсилика-хидрата (CSH) који 
обезбеђује рану чврстоћу материјала (Greenberg & Chang, 1965). Познато је више 
полимера трикалцијум-силиката: Т1, Т2, Т3 (триклинични); М1, М2, М3 
(моноклинични) и R (ромбоидни), у зависности од присуства нечистоћа (de 
Noirfontaine, 2003). Симетрија кристала трикалцијум-силиката расте са порастом 
температуре, а његова структура је стабилна на температури између 1250 до 18000C. 
Трикалцијум-силикат са нечистоћама у литератури је познат као алит (Brouwers & 
van Eijk, 2003).  
Дикалцијум-силикат (CaO)2 ∙ SiO2, скраћено C2S, знатно спорије подлеже 














 и анјони SO4
2-
 и PО4
3-, који могу да се нађу у његовом саставу, стабилизију 
његову структуру на високим температурама. Дикалцијум-силикат који има 
нечистоћа у свом саставу познат је под називов белит. Зависност количине 
присутних нечистоћа и реактивности појединих форми дикалцијум силиката није 
утврђена (Brouwers & van Eijk, 2003). 
Трикалцијум-алуминат (CaO)3 ∙ Аl2O3, скраћено C2А, најреактивнија je 
компонента PC, обично присутна у кубичастој форми. Структура триклацијум-
алумината израђена је од шест прстенова тератедра AlO4  и јона Ca
2+
 (Odler, 2000). 
Трикалцијум-алуминат има мали утицај на чврстоћу материјала иако снажно реагује 
са водом.  
Калцијум-алуминоферит (CaO)4 ∙ Аl2O3 ∙ Fe2O3, скраћено C4АF, је компонента 
која умерено реагује са водом, а та реактивност расте са порастом садржаја 
алуминијума (Brouwers & van Eijk, 2003). Припада групи солидних раствора C2А- C2F. 
Структура C2А стабилна је само под високим притиском (Brouwers & van Eijk, 2003). 
Калцијум-алуминоферит образује групу солидних раствора формуле C2(АlxF1-x)2O5, 
где се вредности х крећу од 0 до 0,7 (Taylor, 1990). Клацијум-алуминоферит је једина 
снажно обојена компонента овог четворокомпонентног система, у литератури познат 
и као милерит (енгл. brownmillerite).  
Калцијумсулфат-дихидрат CaSO4 ∙ 2H2O (гипс), важна је детерминанта времена 
везивања МТА, као и тетракалцијум-алуминоферит, али у мањем обиму 
(Dammaschke et al., 2005). МТА производи поседују приближно половину садржаја 
гипса у односу на PC, као и мању количину једињења алуминијума, што дефинише 
њихово дуже радно време. Овим је поред пролонгирања времена везивања, повећана 
и пластичност материјала (Soroka, 1979; Bensted & Barnes, 2002). 
И поред сличног хемијског састава, МТА и PC нису исти материјали. МТА 
производи поседују мању средњу величину честица, мање потенцијално токсичних 
тешких метала и дуже радно време (Komabayashi & Spangberg, 2008). PC има 
ограничену употребу у стоматолошкој пракси због високог садржаја тешких метала 





et al., 2009; Vivan et al., 2009), релативно велике експанзије (Islam et al., 2006), 
дистрибуцијe честица различите величине (Dammaschke et al., 2005) и релативно 
високе растворљивости (Islam et al., 2006). Модификације који су примењиване у 
процесима дизајнирања МТА, односиле су се на величину честица праха, време 
везивања, растворљивост, порозност и токсичност (смањењем садржаја тешких 
метала). Са изузетком Bi2O3, који је специфичан додатак МТА производа, PC и МТА 
садрже 50-75 мас% CaO (кречњак), док је садржај SiO2 15-25 мас%, односно Al2O3    
2-5мас%. Присуство MgO, Fe2O3 и других тешких метала у траговима уобичајене су 
нечистоће у PC (Bramante et al., 2008).  
Први МТА материјал који се појавио на тржишту описан је као фини 
хидрофилни прах састављен претежно од јона калцијума и фосфора, са додатком 
бизмут-оксида који обезбеђује радиоконтрастност већу од дентина. Међутим, касније 
истраживања су потврдила да је количина фосфора у МТА производима веома мала, 
готово немерљива (Dammaschke et al., 2005). До 2002. године, била је доступна само 
једна форма МТА материјала која се састојала од сивог праха (енгл. grey, GMTA), да 
би потом била представљена и бела форма МТА (енгл. white, WMTA) у облику првог 
комерцијалног препарата ProRoot MTA (Dentsply Endodontics, Tulsa, OK, USA), а све 
у циљу испуњавања естетских захтева (Dammaschke et al., 2005; De Vasconcelos et al., 
2009). 
Анализе су потврдиле да постоји велика разлика у саставу GMTA и WMTA, пре 
свега у концентрацијама Al2O3, MgO и FeO (Camilleri et al., 2005, Belio-Reyes et al., 
2009). Доказано је да WMTA садржи 54,9% мање Al2O3, 56,5% мање MgO и 90,8% 
мање Fe2O3, што доводи до закључка да је смањење Fe2O3 највероватније узрок за 
промену боје праха (Asgary et al., 2005). WMTA такође поседује мању величину 
честица од GMTА (Camilleri, 2007), што дефинише већу специфичну површину, 
повећава запремину влажења и степен хидратације (Soroka, 1979). На основу 
истраживања Lee и сар. (Lee et al., 2004), закључео је да величина честица GMTA 
праха варира од 1 to 10 μm, док Camilleri (Camilleri, 2007) наводи да је WMTA прах 
изграђен од честица мањих од 1 μm, што је значајно обзиром да величина честица и 





1.8. Хемијске и технолошке модификације материјала на бази 
калцијум-силиката 
 
Ендодонтско лечење инфицираних зуба са незавршеним растом корена представља 
прави изазов за стоматолога услед суочавања са бројним тешкоћама. Канали корена 
зуба са незавршеним растом корена су широки и обично у облику левка, што значи 
да често шири у апикалној у односу на коронарну трећину због чега је веома тешко 
уклонити сво некротично ткиво од дентина, а затим и постићи адекватну обтурацију 
(Andreasen et al., 2007). Широки апикални отвор и одсуство апексне констрикције 
услед употребе материјала за дефинитивну обтурацију може да изазове трауму 
периапикалног ткива, што надаље угрожава повољан исход лечења (Trope, 2008). 
Посебан проблем представљају и танки дентински зидови који су подложни 
фрактурама током самог ендодонтског третмана или након дефинитивне обтурације 
(Garcia-Godoy & Murray, 2012). 
Током протеклих деценија, најчешће коришћен материјал у терапији зуба са 
незавршеним растом корена био је калцијум-хидроксид због стимулације стварања 
дентину сличног ткива, јаког антибактеријског ефекта и његове способности да 
раствори некротично ткиво пулпе (Georgopoulou et al., 1993; Turkun & Cengiz, 1997). 
Међутим, недавни докази износе низ недостатка калцијум-хидроксида у смислу 
негативног утицаја на механичка својства дентина, смањујући њихову отпорност на 
фрактуре, формирање некротичног слоја у контакту са виталним ткивом пулпе, 
смањење волумена пулпе и промене у фибробластима који су били у контакту са 
овим материјалом (Andreasen et al., 2002; Yoldas et al., 2004; Petrovic et al., 2008).  
Материјали на бази калцијум-силиката, намењени за обтурацију канала корена 
зуба (МТА чеп) постепено замењује калцијум-хидроксид захваљујући низу 
предности: задовољавајућој биокомпатибилности, немутагености, добром 
прилагођавању за дентинске зидове, ниском степену микроцурења и биолошкој 
активности без штетних ефеката на отпорност дентинских зидова (Torabinejad et al., 





Међутим, постоји неколико проблема повезаних са хемијским 
карактеристикама материјала на бази калцијум-силиката који ограничавају њихову 
клиничку употребу, као што су отежана манипулација изазвана њиховом сувом 
конзистенцијом, дуго време везивања, присуство токсичних компоненти (минималне 
количине арсена у неким препаратима) и могуће пребојавање зуба (Parirokh & 
Torabinejad, 2010). Стога је развој нетоксичних, биолошки активних материјала за 
потенцијалну употребу у ендодонтској терапији са побољшаним хемијско-физичким 
својствима предмет многих истраживања. 
Материјал на бази калцијум-силиката назван Биоагрегат (Bioaggregate, 
Innovative BioCeramix, Ванкувер, Канада), модификован у смислу одсуства 
алуминијума и бизмута као елемената који могу потенцијално да компромитују 
биокомпатибилност (Park et al., 2010; Saghiri et al., 2013). Састоји од калцијум-
силикатних оксида и калцијум-силиката, са додатком хидроксиапатита, 
калцијумфосфат-силиката, калцита, и тантал-оксид као радиоконтрастног средства. У 
поређењу са PC и MTA, BA у свом саставу нема калцијум-алуминат, односно садржи 
знатно више фосфата, који се код ових материјала налазе готово у траговима (Park et 
al., 2010; Saghiri et al., 2013). Биоагрегат практично садржи све компоненте WMTA, 
уз одсуство алуминијума, и присуство другог оксида као радиоконтраста, као и 
фосфатних конституената попут хидроксиапатита (Park et al., 2010; Saghiri et al., 
2013). 
Kao брзовезујући материјал на бази калцијум-силиката и супституент дентина, 
представљен је Биодентин (Biodentine, Septodont, St Maure des Foss’es, Француска). 
Калцијум-карбонат је инкорпориран у састав овог материјала како би се скратило 
време везивања, повећао садржај калцијума и унапредила његова биокомпатибилност. 
Поред доминантно присутаног трикалцијум-силиката, садржи и дикалцијум-силикат, 
калцијум-карбонат, калцијум-оксид и цирконијум-оксид као радиоконтрастно 
средство. Течност са којом се прах меша садржи калцијум-хлорид и хидросолубилни 
полимер на бази поликарбоксилата који је одговоран за конзистентнцију смеше 
(Burgess et al., 2009). Такође, време везивања је редуковано и због присуства 





Наномедицина је дисциплина која у себе укључује нанотехнологије у циљу 
проучавања материјала изграђених од честица нано величина (око 100 nm) и 
предностима њихове примене у клиничкој пракси (Jokanovic, 2012; Markovic et al., 
2016). У последњих неколико година, наноматеријали привлаче велику пажњу 
истраживача због својих јединствених физичко-хемијских особина и биолошких 
својстава (Torabinejad et al., 1995; Parirokh & Torabinejad, 2010). Важан аспект и 
велики изазов нанотехнологије је синтезa нетоксичних наноматеријала који најбоље 
опонашају услове живог система (Jokanovic, 2012).  
Применом нанотехнологије, односно специфичних метода, могуће је превазићи 
поменуте недостатке у току синтезе материјала на бази калцијумсиликата, пре свега у 
смислу скраћивања времена везивања појединих фаза кроз њихову убрзaну 
хидратацију (Jokanovic et al., 2014). Коришћењем савремених технологија и развојем 
нових материјала могуће је унапредити биолошка својства материјала, односно 
утицати на стимулацију процеса апексификације током ендодонског третмана зуба са 
незавршеним растом корена. 
 
1.9. Процес хидратацијe материјала на бази калцијум-силиката 
 
Реакција везивања материјала на бази калцијум-силиката изузетно је компликован 
процес који зависи од пропорција присутних фаза, њиховe чистоћe и температуре 
смеше (Табела 2). Поред тога, бројни реакциони производи који се формирају 
кинетиком различитих процеса, могу да се нађу под утицајем различитих физичких 
баријера за дифузију, створених на површини честица. Симултано се одвијају и 
процеси растварања, рекристализације и интереакције производа.  
 
Након излагања води, калцијум-оксид реагује готово тренутно: 
 
CaO +  H2O → Ca(OH)2 
 






Табела 2.  Заступљеност фаза у нехидратисаном праху GMTA (Darvell & Wu) 







3CaO ∙ SiO2, C3S Брза, ~500 51,9±1,5 
Дикалцијум-
силикат 
2CaO ∙ SiO2, C2S Спора, ~250 23,2±1,6 
Трикалцијум- 
алуминат 
3CaO ∙ Al2O3, C3A Тренутна, ~850 3,8±0,5 
Тетракалцијум- 
алуминоферит 
4CaO ∙ Al2O3 ∙ Fe2O3, 
C3AF 
Веома брза, ~420 0 
Калцијумсулфат- 
дихидрат 











K2SO4, Na2SO4   
У случају WMTA, C2S фаза је мање заступљена, C3A је занемарљиво мало 
заступљена, C3AF је одсутна,  
Т- темпеартура хидратације (J g -1) 
 
Ова рекација позната је као гашење креча и представља снажну егзотермну 
реакцију. Tрикалцијум-алуминат такође брзо реагује образујући низ хидрата који 
представљају дифузионе баријере: 
 
C3A → C2AH8 → C4AH19  → C3AH6  
 
Међутим, ако је у саставу материјала на бази калцијумсиликата присутан 
сулфат (Ṡ), конкурентске реакције доминирају, спречавајући друге хемијске реакције 
да се одвијају све док комплетан сулфат не изреагује: 
 





Поменуте реакције су одговорне за рано везивање материјала. Дифузија воде 
кроз настале баријере (гел) и експанзија гела су кинетички лимитиране рекације. 
Наглим пуцањем гела, одвијају се једноставне реакције хидратације које напредују 
знатно брже. У међувремену, најважнији конституент праха C3S реагује са водом, 
што представља спорији, али главни механизам очвршавања материјала, коју прати 
реакција са C2S:  
 
C3S, C2S + H → CSH + CH2  
 
Калцијумсилика-хидрат (CSH) није још увек добро карактеризовано једињење, 
односно може да варира у свом саставу, док је углавном у аморфном облику. 
Порекло калцијум-хидоксида (CH2), који настаје у процесу хидратације материјала на 
бази калцијум-силиката, и даље је предмет расправе; док поједини аутори сматрају да 
се CH2 добија из дикалцијум и трикалцијум-силиката након мешања праха и 
течности (Camilleri et al., 2005), други су мишљења да је CH2 продукт хидратације 
трикалцијум-алумината (Dammaschke et al., 2005). 
Даља прогресија реакција односи се на присуство калцијум-хидроксида у 
вишку, које је реактиван и дифундује кроз матрикс (Aligizaki, 2006). Очекивано је да 
ће доћи и до реакције са CO2 чија је концентрација у физиолошким течностима 
знатна. Исто тако, физиолошки присутни фосфати на месту апликације материјала 
утичу на формирање једињења калцијум-фосфата, односно хидроксиапатита (Tay et 
al., 2007; Bozeman et al., 2006). Ове реакције могу да утичу на тврдоћу и чврстоћу 
материјала (Watts et al., 2007), као и на способност рубног заптивања (Martin, 2007), 
обзиром да се образовање преципитата очекује на местима дифузије јона калцијума, 
односно на комплетној површини материјала. 
Материјала на бази калцијум-силиката могу да садрже и значајне количине 
гвожђа (2-5% по маси, Fe2O3, F) у форми C4AF, које може да учествује у реакцији 
везивања материјала производећи фазе као што су FH3. Обзиром да гвожђе 
представља замену за алуминијум у појединим MTA препаратима, постоје и 





сматрало да механизам везивања материјала на бази калцијум-силиката може да буде 
измењен и у присуству Bi2O3, али за то не постоје јасни докази (Camilleri, 2007). 
Закључак је да додатак Bi2O3, као рендгенконтрастног средства, не игра битну улогу у 
процесу хидратације већ се само понаша као невезани филер (Camilleri, 2008). 
Различити продукти хидратације стварају се током реакције везивања 
материјала на бази калцијум-силиката: калцијумсилика-хидрат у виду порозног 
колоидног гела или игличастих кристала (тоберморит, Слика 2. а), ромбоидни 
кристали портландита (калцијум-хидроксид, Слика 2. б), кристали етрингита 
(хексакалцијум-алуминотетрасулфат-хидрат, Слика 2. c), и калцијумоносулфо-
алуминат или калцијумонокарбо-алуминат (Soroka, 1979; Bensted & Barnes, 2002, Lee 
et al., 2004; Gandolfi et al., 2010). Порозни CSH очвршћава постепеним формирањем 











Комплетна реакција везивања захтева време од неколико дана како би се 
остварили процеси хидратације, односно процеси растварања и преципитације 
нехидратисаних C2S и C3S фаза и формирање дисиликат и трисиликат-хидрата и 
калцијум-хидроксида (Gandolfi et al., 2010). У овој фази, CSH има слојевиту 
структуру, са слојевима који расту радијално у виду игличасте форме, са 
ромбоидним кристалима калцијум-хидроксида који се налазе између хидртисаних 




Слика 2. b) Изглед кристала портландита (преузетo: 
https://www.mineralienatlas.de/lexikon/index.php/MineralData?mineral=Portlandite) 
 
Неупотребљен калцијум-хидроксид остаје као посебана кристална фазе у 
везаном CSH (C:S однос у CSH је мањи од 2:1, обично варира од 0,8 до 2,1). Како 
однос C:S расте, расте и степен кристалитета портландита (Lee et al., 2004). 
Генерално, процес везивања материјала на бази калцијум-силиката подразумева 
формирање хидратисаног калцијум-алумината, већег или мањег степена 





матриксу, са присутним калцијум-хидроксидом у виду дисперзија кристала (Soroka, 























1.10. pH и кинетика ослобађања јона из материјала на бази 
калцијум-силиката 
 
Иницијално, МТА остварује алакалне pH вредности (око 10,2), односно три сата 
након мешања њихова алкалност расте на 12,5 (Torabinejad et al., 1995). Постоје 
докази да WМТА испољава значајно већу алкалност од GМТА након једног сата од 
почетка мешања материјала (Chng et al., 2005; Islam et al., 2006). Поредећи pH 
вредности у различитим временским периодима, WМТА и GМТА показују значајно 
веће pH вредности у односу на PC, непосредно након мешења, док се исте разлике не 
региструју након 30 min (Islam et al., 2006). МТА препарати одржавају pH вредности 
високим у току дужег временског периода, што има везе са константним 
ослобађањем јона калцијума (Fridland & Rosado, 2005).  
Као најважнији катјони ослобађени из везаних узорака GMTA издвајају се 
(делови по милиону): Ca= 176.7±3.3, Si= 13.4±0.6; Bi= 6.1±0.5; Fe= 2.5±0.4; Al= 
2.3±0.2, and Mg= 1.0±0.1 (Sarkar et al., 2005). Већи однос течност-прах увећава 
порозност и растворљивост МТА, те употреба веће количине течности у току 
мешења материјала повећава степен ослобађања јона калцијума (Fridland & Rosado, 
2003). Константно ослобађање јона калцијума из материјала на бази калцијум-
силиката документовано је у бројним студијама до сада (Fridland & Rosado, 2003; 
Sarkar et al., 2005; Antunes et al., 2006; Ozdemir et al., 2008; Natale et al., 2015). Такође, 
додавање калцијум-хлорида компоненти праха (WМТА), резултира значајно већом 
концетрацијом ослобођених јона калцијума (Antunes et al., 2006).  
Постоје наводи да клинички услови утичу на степен ослобађања појединих јона 
из материјала на бази калцијум-силиката (Gandolfi et al., 2014; Natale et al., 2015). У 
једној скоријој студији приказано је значајно мање отпуштање јона калцијума из 
Dycal-а у киселој средини (pH= 5,5), у односу на MTA Angelus (око 18 %) и 
Биодентин (око 27 %). Ослобађање јона калцијума било је константно ниже у киселој 
средини за све испитиване материјале, и значајно више у неутралној средини у 
случају узорака Биодентина (Natale et al., 2015). Слични резулатати презентовани су 





након три сата било је највише у случају материјала MTA Plus који је био замешан са 
дестилованом водом (43 ppm), односно гелом (119 ppm), и најниже за Dycal (25 ppm). 
У поменутој студији нису уочене значајне разлике између испитиваних материјала, 
иако је слобађање јона калцијума опадало у току времена (Gandolfi et al., 2014).  
 
1.11. Биокомпатибилност материјала на бази калцијум-силиката 
  
Коришћењем различитих ћелијских линија и тестова, највећи број студија су 
показале да материјали на бази калцијум-силиката остварују најмањи цитотоксични 
ефекат у поређењу са другим материјалима. У једној од првих студија, Torabinejad и 
сар. су агар методом (енгл. agar overlay), на култури фибробласта миша L-929, 
доказали да свеже замешан и везани МТА (24 h) испољавају мањи цитотоксични 
ефекат у поређењу са Super EBA и IRM, а већи у односу на амалгам (Torabinejad et al., 
1995).  
Испитивање биокомпатибилности материјала на бази калцијум-силиката у in 
vitro условима најчешће је процењивано индиректним путем, помоћу теста 
митохондријалне дехидрогеназне активности (MTT тест), као што је и препорука 
одговарајућег ISO стандарда (ISO 10993-1). Цитотоксичност GМТА, амалгама, ZOE, 
мерена је коришћењем поменуог теста у односу на културу ћелија хуманих 
фибробласта изолованих из периодонталног лигамената после 24-часовног излагања 
ћелијске културе различитим концентрацијама свежих раствора материјала и 
екстрактима везаних узорака (Keiser et al., 2000). Свеже замешан МТА, и у највишим 
тестираним концентрацијама, испољио је најмањи степен цитотоксичности у 
поређењу са Super EBA и амалгамом (Keiser et al., 2000). Још један извештај говори у 
прилог биокомпатибилности GМТА, односно негира се негативан утицај овог 
материјала на митохондријалну активност хуманих фибробласта пореклом из 
пародонталног лигамента (Lin et al., 2004). Слично наведеном, ни директном 
проценом, путем мерења количине ослобођене лактат деходрогеназе, није потврђена 
цитотоксичност МТА на нивоу ћелијске културе мишјих кортикалних неурона, за 





Поједини аутори су се бавили и испитивањим цитотоксичности измењених 
формулација калцијум-силикатних система, направљене у циљу скраћивања времена 
везивања и повећања вискозности материјала, као њихових лоших карактеристика. 
Додавањем Na2HPO4, Ding и сар. су постигли значајно скраћење времена везивања 
МТА, не нарушавајући привобитну биокомпатибилност материјала. Степен 
преживљавање ћелија износио је више од 90% у односу на контролу, а SEM анализа 
је указала на добру адхезију ћелија (Ding et al., 2006). Такође, негативне ефекте на 
биокомпатибилност свеже замешаних и везаних GМТА и WМТА није испољило ни 
додавање 5% раствора CaCl2 и 2% раствора лидокаина.  Супротно томе, додавање 3% 
NaOCl гела резултирало је порастом цитотоксичности свеже замешаног МТА 
(Jafarnia et al., 2009). 
SEM анализом утврђено је да фибробласти пореклом из периодонталног 
лигамената испољавају нормалну морфологију и раст на површини 24-часовних 
везаних узорака МТА (Balto, 2003). Међутим, у случају свеже замешаних GМТА 
узорака, ћелије су биле округле, мање густине, са уочљивим површинским 
оштећењима и недостатком у површинској адхезивности (Balto, 2003). Уколико се 
квалитет и квантитет ћелијске адхезије користе као критеријуми за процену 
токсичности материјала, презентовани резултати упућују на то да су везани узорци 
GМТА мање цитотоксични од свежих (Balto, 2003). У сличној студији која је пратила 
ефекте пролиферације и адхезије ћелија на површинама материјала за оптурацију 
канала корена зуба, примећено је присуство PDL фибробласта на узорцима GМТА, 
као и њихово одуство на узорцима гутаперке (Fayad et al., 2004). Слично, група 
аутора је дошла до закључка да PDL фибробласти показују већи степен 
пролиферацији на површини WМТА узорака анализирајући ћелијску метаболичку 
активност (Bonson et al., 2004). Спроведене анализе у истој студију указују да WМТА 
индукује остеогени фенотип, односно активност алкалне фосфатазе, као и 
производњу остеонидогена, остеонектина и остеопонтина (Bonson et al., 2004).   
Ефекти WMTA на вијабилност и степен пролиферације ћелија пулпе 
процењивани су коришћењем култура мишјих MDPC-23 ћелија (одонтобластима 





експозиције доказано је да WMTA индукује синтезу ДНК, односно испољава 
позитиван ефекат на ћелијску пролиферацију (Moghaddame-Jafari et al., 2005). Овај 
налаз подржала је и студија Takita и сарадника (Takita et al., 2006). 
Упоређујући зависност цитотоксичност материјала од времена контакта и 
дужине екстракције, De Deus и сар. не запажају разлике у токсичним ефектима 
ProRoot MTA, MTA Angelus и PC. Након 24-часовног контакта сви материјали су 
показали сличан токсични ефекат на култури хуманих ендотелијалних ћелија ECV-
304, који је постепено опадаo након 48 h и 72 h, практично омогућавајући ћелијским 
културама да се обнове (De Deus et al., 2005). Истим тестом, Huang и сар. су 
процењивали цитотоксичне ефекте екстраката ProRoot MTA и силера на бази 
калцијум-хидроксида и еугенола користећи ћелијске културе хуманог остеосаркома 
(Huang et al., 2003). Најнижи цитотоксични одговор опет је уочен код узорака МТА, 
са јасним порастом након 48-часовне експозиције. У складу са овим резултатима, 
били су закључци Koulaouzidou и сар. (Koulaouzidou et al., 2005), који су потврдили 
да дуже време контакта екстраката материјала МТА са културом ћелија фибробласта 
L-929, BHK21/C13 и RPC-C2A испољава негативне ефекте на њихово преживљавање. 
О утицају дужине контакта екстраката материјала и ћелијских култура 
говорили су и Yoshino и сар., подржавајући наводе претходних студија (Yoshino et al., 
2013). Сличне резултате запазили су Camilleri и сар. поредећи токсичне ефекте 
ProRoot WMTA и ProRoot GMTA; и WPC и GPC (Camilleri et al., 2005). МТТ тестом 
је утврђено да екстракти ниједног везаног узорка (1, 3, 7, 14 и 28 дана) не испољавају 
цитотоксичне ефекте, односно уочена је појачана метаболичка активност ћелијске 
културе након 24-часовне експозиције, осим у случају ProRoot GMTA и Proto B 
(WPC Bi2O3).  
Хистолошка евалуација ткивне реакције на присуство материјала на бази 
калцијум-силиката процењивана је најчешће поткожном и/или интракоштаном 
имплементацијом. Поткожна имплементација ProRoot MTA показала је да овај 
материјал иницијално испољава интензивну запаљенску реакцију са знацима некрозе 
и дистрофичним калцификацијама, која се у функцији времена благо смиривала 





калцификованих структура као одговор на присуство МТА узорака Von Kossa-овом 
техником (Holland et al., 1999: Holland et al., 2001; Holland et al., 2002). Von Kossa-ове 
позитивне структуре уочене око узорака GMTA (Holland et al., 1999; Yaltirik et al., 
2004) и WMTA (Holland et al., 2002) већ после недељу дана, и са порастом времена 
посматрања прогресивно су се увећавале (Holland et al., 1999: Holland et al., 2002). 
Међутим, занимљиво је да поједини аутори наводе одсуство калцификованих 
структура након поткожне имплементације узорака MTA и поред коришћења Von 
Kossa-ове технике, што би значило да ови материјали не поседују остеоиндуктивни 
потенцијал (Kao et al., 2006; Sumer et al., 2006; Shahi et al., 2006; Vosoughhosseini et al., 
2008; Prescott et al., 2008).  
Сличан одговор поткожног ткива уочен је поређењем узорака MTA са PC и 
калцијум-хидроксидом (Holland et al., 2001). Није потврђено ни постојање значајних 
разлика у запањенском одговору између МТА и амалгама (Sumer et al., 2006), у 
супротности са другом студијом која је доказала мањи степен запаљенске реакције 
узорака GMTA у односу на амалгам (Shahi et al., 2006). Конфликтни резултати 
доступни су и у вези са поткожном реакцијом између WMTA и GMTA (Shahi et al., 
2006; Vosoughhosseini et al., 2008). У једној студији, након три дана, WМТА је 
изазваo знатно мањи степен запаљења у поређењу са GМТА; насупрот томе, после 
недељу дана, GМТА узорци су показивали знатно мањи степен запаљења у односу на 
WМТА (Shahi et al., 2006). Супротно наведеном, група истраживача није доказала 
постојање разлика у запаљенском одговору између GМТА и WМТА (Vosoughhosseini 
et al., 2008). Ови контрадикторни резултати могу бити приписани коришћењу пре 
свега различитих критеријума за хистолошку анализу, а потом и разликама у 
хемијском саставу испитиваних материјала. 
Недавна истраживања показала су сличан запаљенски одговор поткожног ткива, 
од благих до умерених реакција, на присуство узорака PC и WMTА (Hwang et al., 
2009). Ткивна некроза и више гигантских ћелија могло се уочити поређењем узорака 
МТА и силера на бази калцијум-силиката (Laliz et al., 2009). Још једна студија бавила 
се уоређивањем запаљенског одговора поткожног ткива између MTA и различитих 





интервалима, постоји значајна разлика између МТА и Endo CPM силера, који су били 
биокомпатибилнији од Sealapex-а (Gomes-Filho et al., 2009). Поменуте студије 
показале су да поткожни одговор на присуство узорака МТА варира у опсегу од 
умереног до интензиваног запаљенског одговора, са уочљивим знацима некрозе и 
појавом дистрофичних калцификација (Hwang et al., 2009; Laliz et al., 2009; Gomes-
Filho et al., 2009), због разлика у примењеним критеријумима за хистопатолошку 
анализу, хемијском саставу, припреми материјала итд. 
У једној од првих студија која се бавила испитивањем in vivo 
биокoмпатибилности материјала на бази калцијум-силиката, доказано је да GMTA 
индукује слаб запаљенски одговор коштаног ткива у поређењу са ZOE (Torabinejad et 
al., 1995). Реакције на интракоштане имплантате MTA су биле слабијег интезитета у 
односу на поткожну имплементацију са јасно уочљивом остеогенезом по њиховој 
имплементацији (Moretton et al., 2000, Nascimento et al., 2007; Pinheiro et al., 2010), 
као и инфламацијом која је слабила по свом интензитету у току 12 недеља (Sousa et 
al., 2004). Слични запаљенски одговор након имплементације GMTA и PC приказан 
је и у резултатима Saidon и сар, с тим да је директна апозиција коштаног ткива 
уочена на површини узорака оба метеријала (Saidon et al., 2003). Не осврћући се пак 
на природу везе новоформираног коштаног ткива и имплантираног материјала 
(Angelus Grey MTA), Silva и сар. детектују већу депозицију остеоидног ткива у телу 
коштаних дефеката, као и ишчезавање фибробластних пролиферација на њиховим 
ивицама, и смиривање запаљенске реакције у функцији времена (Silva et al., 2015). 
Међутим, постоје и  наводи који нису потврдили постојање разлика у запаљенском 
одговору коштаног ткива између GMTA, WMTA, амалгама, пасти на бази калцијум-
хидроксида и епоксида (Cintra et al., 2006; Assmann et al., 2015).  
Када је реч о испитивању природе везе новофомираног коштаног ткива и 
имплементираног материјала (ProRoot MTA), Torabinеjad и сар. су дошли до 
закључка да у 90% случајева није успостављена директна веза (Torabinejad et al., 
1995). Аутори су ове резултате добили пласирањем тефлонских тубица испуњених 
испитиваним материјалом у коштане дефекте мандибуле замораца. Исти аутори су 





случајева, пласирајући исти материјал на идентичан начин у тибију заморaца 
(Torabinejad et al., 1998). Коришћењу тефлонских тубица, у обе наведене студије 
прибегло се у циљу превенције разношења материјала из експерименталне регије. 
Упоређујући ефекате ProRoot MTA и PC на идентичном експерименталном 
моделу као и предходни аутори, Saidon и сар. су запазили и екстензивну и умерену 
везу са новоформираним коштаним ткивом у случају оба испитивана материјала. У 
већем проценту директан контакт је уочен код узорака ProRoot МТА након 14 дана 
(81,5%), односно код узорака PC након 84 дана (76,9%). Супротно наведеном, били 
су резултати Gomes-Filho и сар, који су на исти начин испитивали ефекте Angelus 
Grey MTA. Ови аутори закључују да након два месеца у 80% случајева није остварен 
директан контакт материјала са новоформираним коштаним ткивом (Gomes-Filho et 
al., 2011). 
Слични наводи односили су се и на ефекте свеже замешаних узорака Angelus 
Grey MTA који су директно пласирани у коштане дефекте (Moretton et al., 2000). 
Хистопатолошки препарати паријеталне кости пацова, добијени након 15 и 30 дана 
посматрања указивали су на присуство искључиво индиректног контакта, док је 
директан контакт са новоформираним коштаним ткивом успостављен код 11,2% 
узорака након 60 дана (Moretton et al., 2000). Наводи Rahimi и сар. подржавају 
поменуте резултате када је реч о узорцима свеже замешаног ProRoot MTA након 7 
дана, односно 28 дана од имплементације, док је директна веза уочена код свих 
узорака након 56 дана (Rahimi et al., 2012).  
 
1.12. Биоактивност материјала на бази калцијум-силиката 
 
Процес зарастања рана представља програмирану реакцију ткива живог система и 
обухвата комплексне ћелијске и биохемијске процесе који могу да доведу до 
репарације или регенеарције (Clark, 1996; Majno & Joris, 2004; Kumar et al., 2009)  
Репарација је процес замене оштећеног дела ткива ожиљачним и обично води 
губитку његове биолошке функције. С друге стране регенерација подразумева замену 





(Gerstenfeld et al., 2003; Martin & Parkhurst, 2004; Majno & Joris, 2004; Kumar et al., 
2009). И један и други процес контролисани су интеракцијама на новоу ћелија-ћелија, 
ћелија-међућелијска течност и експресијом фактора раста/цитокина, односно 
биомолекула који стимулишу ћелијски раст, пролиферацију, диференцијацију и 
метаболичку активност (Werner & Gross, 2003; Gurtner et al., 2008). Повреде пулпног 
ткива, без обзира на етиологију праћене су запаљенском реакцијом и представљају 
постнаталне ране (Longaker et al., 1994; Bullard et al., 2003). Постнаталне ране не 
зарастају без формирања ожиљачног ткива у некој мери, односно не регенеришу се у 
потпуности, па тако ни ране пулпног ткива (Longaker et al., 1994; Bullard et al., 2003). 
Директно прекривање пулпе подразумева примену материјала у покушају да се 
сачува њен виталитет и индукује формирање новог дентинског мостића или дентину-
сличног ткива, који надаље штити пулпо-дентински комплекс (American Association 
of Endodontists, 2003). Дуже од педесет година, пасте на бази калцијум-хидроксида 
користе се као „златни стандард“ у ендодонтској терапији са широким пољем 
индикација (Horsted-Bindslev & Lovshall, 2002).  
Ослобађање калцијума сматрано је раније једино важним за биоактивност 
(Maeno et al., 2005; Takita et al., 2006; Gandolfi et al., 2013), али данас је предочено да 
формирање калцијум-фосфата (наноапатита) може да представља пресудан сигнал у 
индукцији експресије појединих гена и формирању минерализованог ткива, односно 
дентинског мостића (Shen et al., 2010). Како крв, плазма, екстраћелијска и тубуларна 






− из материјала на бази калцијум-силиката на контакту са пулпним 
ткивом, сматра се окидачем за преципитацију калцијум-фосфата (апатита) на 
њиховој површини (Shen et al., 2010). 
MTA и други материјали на бази калцијум-силиката показали су позитивне 
ефекте у смислу стимулације пролиферације матичних и стромалних ћелија 
пореклом из зубне пулпе у in vitro условима (Tecles et al., 2008; Paranjpe et al., 2010). 
Доказано је да МТА индукује експресију Runx2 гена, остеокалцина, алкалне 
фосфатазе и дентин сијалопротеина, као важних одонтобластних гена, односно гена 





Биоактивност МТА у истој студији потврђена је и кроз повећање у секрецији 
ангиогених фактора, као што је васкуларни ендотелијални фактор раста, веома 
значајан у процесу зарастања и регенерације (Paranjpe et al., 2010).  
Истраживања показују да материјали на бази калцијум-силиката у in vivo 
условима на анималним моделима индукују стварање репараторног калцификованог 
ткива након директног прекривања (Pitt Ford et al., 1996; Damanaske et al., 2010), као и 
на хуманим зубима (Nair et al., 2008; Bogen et al., 2008; Accorinte et al., 2009). 
Поређењем ефеката GMTA са калцијум-хидроксидом као материјалима за директно 
прекривање зубне пулпе на анималном моделу мајмуна, доказно да GMTA узрокује 
блажи степен запаљења пулпног ткива након пет месеци и формирање дебљег 
дентинског мостића, континуиране грађе (Pitt Ford et al., 1996). Слична студија 
потврдила је позитивне ефекте GMTA, док је само трећина узорака третираних 
калцијум-хидроксидом испољила формирање дентинског мостића са интензивним 
знацима запаљенског процеса (Faraco & Holland, 2001). Није уочена значајна разлика 
у ефектима WMTA и GMTA, односно сви узорци WMTA и већина узорака GMTA 
показали су комплетно формирање калцификованог мостића након две недеље са 
благом запаљенском реакцијом пулпног ткива у непосредној околини испитиваног 
материјала (Parirokh et al., 2005). Блага запаљенска реакција пулпног ткива као 
одговор на употребу материјала на бази калцијум-силиката регистрована је и у 
другим студијама (Andelin et al., 2003; Menezes et al., 2004). 
На моделу 11 хуманих максиларних умњака доказано је да калцијум-хидроксид 
узрокује стварање дентинског моста дебљине 0,15 mm са знацима некрозе након 6 
месеци, док је након истог периода посматрања дебљина дентинског мостића у 
случају узорака GMTA била 0,43 mm, без знакова запаљења (Aeinehchi et al., 2002). 
Друга студија која је обухватила већи број хуманих зуба (n= 48), није доказала 
присуство клинички нити радиолошки значајних разлика између WMTA и калцијум-
хидроксида, као материјала који су коришћени за директно прекривање пулпе 
(Iwamoto et al., 2006). Међутим, обе клиничке студије упућују да се материјали на 
бази калцијум-силиката могу користити као замена за традиционалну терапију 





 Слични резултати били су евидентирани и у студијама које су испитивале 
биоактивност хемијски модификованих материјала на бази калцијум-силиката као 
материјала за директно прекривање пулпе зуба (Yan et al., 2010; Tran et al., 2012; 
Shayegan et al., 2012; Nowicka et al., 2013; De Rossi et al., 2014). Доказано је да 
апликација Биодентина на експонирану пулпу мишјих зуба индукује 
диференцијацију одонтобласта и формирање дентину сличног ткива након 14 дана 
(Tran et al., 2012). Након 30 дана нису биле уочљиве хистопатолошке разлике у 
односу на узорке МТА (Tran et al., 2012). На моделу млечних зуба бодљикавог 
прасета доказано је да примена Биодентина као материјала за директно прекривање 
или апмпутацију пулпе, резултира формирањем комплетног дентинског мостића без 
знакова запаљења пулпног ткива и без значајне разлике у односу на МТА након 90 
дана (Shayegan et al., 2012). Формирање дебљег дентинског мостића по коришћењу 
Биодентина у односу на МТА приказано је у резултатима De Rossi и сар. на зубима 
паса (De Rossi et al., 2014).  
Студије на хуманим зубима су доказале да не постоји значајна разлика у 
испољеним ефектима између Биодентина и МТА када се ови материјали користе за 
директно прекривање јатрогено експониране пулпе (Nowicka et al., 2013). Поред 
наведеног, in vitro студије су показале и да Биоагреагат има сличну способност да 
индукује диференцијацију хуманих матичних ћелија зубне пулпе у одонтобластима 
сличне ћелије, као и МТА (Yan et al., 2010; Yuan et al., 2010; Chang et al., 2014; Jung et 
al., 2015). Међутим, новији резултати упућују да је експресија гена који се доводе у 
везу са диференцијацијом хуманих матичних ћелија пореклом из зубне пулпе већа у 




























2. Циљеви истраживања 
 




2. Циљеви истраживања 
 
Основни циљ истраживања био је да се испитају биокомпатибилност и биолошка 
својства новосинтетисаних наноматеријалa на бази активних калцијум-
силикатних система. У складу са основним циљем дефинисани су следећи задаци: 
 
1. Извршити синтезу и карактеризацију наноматеријала за потенцијалну 
употребу у ендодонтској терапији младих сталних зуба,  
2. Извршити анализу pH вредности и кинетике отпуштања јона (ICP-OES) из 
испитиваних материјала, 
3. Испитати цитотоксичност наноматеријала на бази калцијум-силиката у in 
vitro условима применом директног, индиректног теста и теста пролиферације, 
4. Испитати цитотоксичност наноматеријала на бази калцијум-силиката у in 
vitro условима применом директне методе,  
5. На анималним моделу интрамишићним и интракоштаним имплантационим 
тестом испитати биокомпатибилност наноматеријала на бази калцијум-
силиката у in vivo условима, 
6. Испитати биокомпатибилност наноматеријала у in vitro условима након 
директног контакта са пулпним ткивом. 
 
У оквиру анализе научне проблематике постављене су следеће хипотезе: 
 
Експериментални наноматеријали на бази активних силикатних система 
поседују биокомпатибилност и биоактивна својства која су компарабилна сa 
материјалима сличног хемијског састава. 
Новосинтетисани наноматеријали могу се безбедно и успешно применити у 


























3. Материјали и Методе 




3. Материјали и методе 
 
3.1. Синтеза и карактеризација испитиваних материјала 
 
3.1.1. Синтеза испитиваних материјала 
 
Испитивани материјали су синтетисани нанотехнологијом, односно иновативном 
комбинацијом хидротермалне сол-гел методе и методе самосагоревајућих таласа 
на Институту за нуклеарне науке- Винча, у лабораторији за радијациону физику и 
хемију.  
Хидротермална сол-гел метода погодна је за добијање метал-оксидних 
стакала и керамике поступком хидролизе хемијских прекурсора у облику сола, a 
након тога формирањем гела који даљим сушењем (испаравањем) и пиролизом 
образује аморфни оксид, чији даљи третман условљава кристализацију. Основни 
сегменти сол-гел процеса су: парцијална хидролиза алкоксида метала која доводи 
до формирања реактивног мономера; поликондензација добијених мономера у 
облик колоидних олигомера (сол) и додатна хидролиза, како би се омогућила 
полимеризација и попречно повезивање (енгл. cross-linking), које води стварању 
тродимензионалне мреже (гел). Како процеси полимеризације и попречног 
повезивања напредују, вискозност сола постепено расте све до сол-гел тачке 
прелаза, где вискозност нагло расте и долази до стварања желатина. 
У циљу добијања испитиваних материјала, прво су синтетисане њихове 
појединачне компоненте: калцијум-силикатне фазе 2β-CaSiO4 (β-C2S) и Ca3SiO5 
(C3S), калцијум-карбонат (CaCO3), као и моноклинични бизмут-оксид (Bi2O3), 
односно баријум-сулфат (BaSO4), који су употребљени као рендген контрастна 
средства.  
Калцијум-силикат је синтетисан коришћењем калцијумхлорид-пентахидрата 
(CaCl2 ∙ 5H2O, Merk, Немачка) и силика сола, добијеног помоћу хидротермалног 
поступка. У циљу постизања активне силикатне фазе, стехиометријске количине     
CaCl2 ∙ 5H2O (35,59 g) и силика-сола (15 g 30% раствора) су коришћене у односу  
C3S:C2S= 2:1. Потом је количина од 4,55 g алуминијум-ацетата (Al(C2H3O2)3) 
додана мешавини да би се обезбедило настајање трикалцијум-алумината 




(Ca3Al2O6), односно активне C3A фазе у малим количинама. У мешавину је затим 
додано 71,3 g амонијум-нитрата (NH4NO3) као оксидационог агенса и 53,51 g 
лимунске киселине (C6H8O7), која је служила као гориво у реакцији сагоревања. 
Након сушења на температури од 800C ради добијања гела, сви узорци су 
излагани температури од 1500C како би се уклонио вишак воде. Током 
испаравања воде, гел је постајао све вискознији док на крају није постао веома 
вискозан. Пораст температуре до око 1800C узроковао је дехидратацију гела. Гел 
се постепено претварао у пену, да би на крају дошло до снажне само-
распростируће реакције сагоревања уз ослобађање велике количине гасова. Након 
такве високо-температурне само-распростируће  реакције, при којој је дошло до 
великог пораста температуре (реда стотина 0C), узорци су брзо хлађени помоћу 
бакарних плоча да би се кристализација калцијум-силикатних фаза свела на 
минимум и да би се обезбедила њихова висока реактивност.  
Калцијумхлорид-тетрахидрат (CaCl2 ∙ 4H2O, Sigma Aldriht, САД) коришћен је 
као прекурсор у синтези калцијум-карбоната. Количина од 5 mmol CaCl2 ∙ 4H2O 
растворена је у 50 mmol етилен-гликола (C2H6O2, Sigma Aldriht) при дејству 
ултразвука на 400C (Elmasonic S3OH). Потом је 10 mmol натријум-бикарбоната 
(NaHCO3, Sigma Aldriht) дисперговано у 50 ml етилен-гликола, кап по кап, током 
30 min, уз механичко мешање. Добијена дисперзија је загревана 30 min на 400C. 
Калцијум-карбонат је потом издвојен из мутног раствора центрифугирањем              
(9000 обртаја/минути, 30 min), па испран неколико пута у мешавини воде и 
етанола (1:4) и коначно само у води. У току ове реакције 0,5%  сулфонил-додецил 
сулфат (CH3(CH2)11OSO3Na) је употребњен као антиагломерационо средство. 
Добијене наночестице су потом излагане дејству ултразвука 30 min, уз снажно 
механичко мешање током 5 h. Добијени прах је након сушења на 1200C током 5 h 
загреван на 5000C у времену од 1 h како би се добила калцијум-карбонатна фаза. 
Моноклинични Bi2O3 је добијен термичким обрадом бизмут-нитрата 
(Bi(NO3)3, Kemika, Хрватска) на температури од 450
0
C током 20 h. Ова процедура 
је извршена у циљу постизања стабилне тетрагоналне Bi2O3 фазе, уз што је могуће 
веће засићење кисеоником. У току синтезе материјала, BaSO4 је коришћен као 
готови производ (BaSO4, Sigma Aldriht, САД). 




Коначно, мешањем CaCO3 и Bi2O3 са калцијум-силикатном фазом у односу 
2:2:1 добијен је материјал- минерални полиоксидни карбонатни агрегат, односно 
ALBO-MPCA1. Мешањем CaCO3 и BaSO4 са калцијум-силикатном фазом у истом 
односу добијен је материјал- минерални полиоксидни карбонатни агрегат, 
односно ALBO-MPCA2. Заменом калцијум-силикатне фазе (из друге смеше) 
Портланд цементом, који представља мешавину калцијум-силиката, алуминијум-
ферита и калцијум-ферита, добијен је материјал- минерални полиоксидни 
карбонатни агрегат, односно GREY-MPCA.  
Тако припремљене мешавине навлажене су водом у односу вода-прах 1:2 
(m/m) и компримоване клипом од нерђајућег челика, уз минимални притисак 
неопходан за њено обликовање у дату ваљкасту форму. Смеше су остављене да се 
везују у полиетиленским бочицама у периоду 7 дана на температури од 370C. 
Као контролони материјал у експерименту је коришћен минерални 
триоксидни агрегат  (МТА+, Cerkamed). Произвођач у безбедносном листу наводи 
да МТА+ хемијски представља мешавину калцијум-хидроксида, оксида 
силицијума, гвожђа, алуминијума, натријума, калијума, бизмута и калцијум-
фосфата. Припрема се мешањем МТА+ праха и течности у односу: 0,14 g параха 
са 1-2 капљице течности (или дестиловане воде). 
 
3.1.2. Карактеризација испитиваних материјала 
 
Испитивање карактеристика појединих фаза и структура добијених материјала, 
укључујући и контролни материјал коришћен у експериментима, реализовано је 
применом: Фуријеове трансформационе инфрацрвене спектроскопије (енгл. 
Fourier transform infrared spectroscopy, FTIR, Nicollet 380 FTIR, Thermo Electron 
Corporation, Valtham, MA, САД) у пригушеној тоталној рефлексији (енгл. 
Attenuated total reflection, ATR); методом рендгенске дифракције (енгл. X-ray 
diffraction, XRD, Philips PW 1050, Ајдховен, Холандија) и скенирајућом 
електронском микроскопијом (енгл. Scanning electron microscopy, SEM, JSM-
5300, Jeol, Јапан) у комбинацији са енергетско дисперзивном спектроскопијом 
(енгл. Еnergy disperse spectroscopy, EDS, JSM-5300, Jeol, Јапан). 




Структура синтетисаних материјала испитана је уз помоћ Фуријеове 
трансформационе инфрацрвене спектроскопије у пригушеној тоталној рефлексији 
која представља најчешће коришћену инструменталну методу за одређивање 
функционалних група присутних на површини активних угљева. FTIR спектар је 
сниман у спектралном опсегу од 4000-400 cm−1.  
Метода рендгенске дифракције представља аналитичку методу која је 
коришћена за одређивање хемијског састава и анализу кристалитета испитиваних 
материјала пре и након хидратације. Подаци су анализирани у опсегу 2θ од 9 до 
67
0
 са кораком скенирања од 50 и временом експозиције од 2 sec. по кораку. 




где је: d - просечан пречник кристалита (nm), K - фактор облика, B - ширина 
дифракције на половини њене максималне висине, λ - таласна дужина 
коришћених рентгенских зрака, θ - Brag-ов угао дифракције. 
 
Скенирајућа електронска микроскопија коришћена је да би се испитала 
морфологија и микроструктура свих узорка. Пре анализе, узорци су сушени на 
110
0
C, а затим је на површину узорака напарен танак слој злата. Припремљени 
узорци су пренешени у комору инструмента и посматрани при напону од 30 kV. 
Енергетско дисперзивном анализом извршена је хемијска карактеризација 
испитиваних материјала. Сама техника заснива се на интеракцији ексцитираних 
Х-зрака и испитиваног узорка, односно чињеници да сваки елемент има 












3.2. Анализа pH вредности испитиваних материјала 
 
Анализа pH вредности испитиваних материјaла реализована je на Хемијском 
факултету, Универзитета у Београду. 
Одређиване су pH вредности свежих суспензија (50 mg/mL) и екстраката 24-
часовно везаних узорака испитиваних материјала. Свеже замешани материјали су 
пласирани у пластичне модле пречника 5 mm и дубине 5 mm, да би након 
потпуног везивања били потопљени у 20 mL раствора дејонизоване воде. Мерења 
pH вредности суспензија испитиваних материјала (50 mg/ml) спроведено је након 
1 min, 15 min, 1 h, 3 h и 24 h, односно екстраката везаних материјала након 24  h, 7 
и 21 дана, коришћењем pH-метра (pH-vision Microcomputer 6071, JENCO 
Electronics Ltd., Linkou Shiang, Тајван) у комбинацији са 1131 HI електродом 
(Hanna Instruments WTW GmbH, Woonsockets, САД). Калибрација pH-метра 
извршена је помоћу раствора калијумхидроген-фосфата (pH=4.01) и фосфатног 
пуфера (pH=7.00) (Carlo Erba Reagents SpA, Rodano, Италија). Испитивани 
раствори су промућкани 30 min на вибратору, па потом центрифугирани 15 min на 
4000 обртаја/минути. Мерења pH вредности за сваки узорак су поновљена три 
пута. 
 
3.3. Анализа кинетике ослобађања јона из испитиваних материјала  
(ICP-OES) 
 
Испитивање јонског састава екстраката испитиваних материјала реализовано je на 
Хемијском факултету, Универзитета у Београду. 
Свеже припремљени материјали су пласирани у пластичне модле пречника  
5 mm и дубине 5 mm, након чега су инкубирани 24 h на 370C до потпуног 
везивања. Узорци су потом потопљени у 20 mL раствора дејонизоване воде. 
Испитивање јонског састава екстраката везаних материјала обављено је помоћу 
индуктивно спрегнуте плазма - оптичке емисионе спектрометрије (ICP-OES). 
Коришћен је спектометар (Thermo Scientific iCAP 6500 Duo ICP, Thermo Fisher 
Scientific, Кембриџ, Велика Британија) који је оспосебљен са RACID86 детектором 
(енгл. Charge injector device detector), концентричним PTFE небулизатором, 




кварцном лампом и алумина ињектором. ICP-OES мерења за сваки узорак су 
поновљена три пута.  
Кванитфикација јонског састава испитиваних раствора извршена је на 
адекватној таласној дужини светлосне емисије (Ca= 315.887 nm, Si= 212.412 nm, 
Fe= 259.837 nm, Mg= 285.213 nm, Al= 394.401 nm, P= 178.766 nm, Bi= 223.061 nm, 
Ba= 455.403  nm и Cu= 324.754 nm).  
Као контролна коришћен је раствор дејонизоване воде. 
 
3.4. Испитивање цитотоксичности наноматеријала на бази калцијум-
силиката у in vitro условима применом индиректног теста 
 
Испитивање цитотоксичности материјала применом индиректног теста 
реализовано je на Војномедицинској академији у Београду. Испитивање је 
спроведено у складу са препорукама међународног ISO стандарда (ISO 10993-
5:2009, Part 5: Test for cytotoxicity: in vitro method). 
 
3.4.1. Испитивани материјали 
 
Испитивани материјали били су наноматеријали на бази калцијум-силиката: 
ALBO-MPCA1, ALBO-MPCA2 и GRAY-MPCA. Као контролни материјал 
коришћен је минерални триоксидни агрегат (МТА+, Cerkamed). Тестирана је 
цитотоксичност свежих раствора материјала, као и цитотоксичност екстраката 
везаних материјала. 
 
3.4.2. Припрема свежих раствора материјала 
 
 
Свежи раствори материјала припремани су растварањем праха у RPMI медијуму 
(Sigma, Mинхен, Немачка) у затвореним плочама за култивисање у атмосфери са 
5% CO2 на 37
0
C током 24 h. Цитотоксичност свежих раствора материјала 
тестирана је у четири опадајуће концентрације: 100 mg/mL, 50 mg/mL, 25 mg/mL и 
12,5 mg/mL (1:1, 1:2, 1:4, 1:8). Пре испитивања цитотоксичности, свежи раствори 
материјала су центрифугирани 15 min на 3000 обртаја/минути и стерилисани 




филтрирањем кроз 0,22 μm филтере (MILLEX GP Filter Unit, Corrighwahill, Cork, 
Ирска). 
 
3.4.3. Припрема екстраката везаних материјала 
 
Испитивани материјали замешани су са дестилованом водом у односу 2:1 (m/m). 
Паковање праха (0,14 g) контроног материјала (МТА+, Cerkamed) замешанo је са 2 
капљице МТА+ течности, према упутству произвођача. Свеже припремљени 
материјали су пласирани у пластичне модле пречника 5 mm и дубине 5 mm. 
Укупна запремина и површина ваљака износила је V= 98,125 mm3, односно  Р= 
109,9 mm
2
, а просечнa масa m= 246,6 g. За сваки испитивани материјал 
направљено је по 4 узорака, након чега су узорци инкубирани 24 h на 370C до 
потпуног везивања материјала. Узорци материјала су потом стерилисани UV 
светлошћу током 120 min са свих страна, а затим постављени у плоче за 
култивисање са 24 бунара. Однос масе узорка према запремини медијума износио 
је 100 mg/mL, a однос површине узорка и запремине медијума био је приближно 
43,96 mm
2
/mL. Узорци су затим инкубирани у затвореним плочама за 
култивисање у атмосфери са 5% CO2 на 37
0
C током 21 дана. Тестирана је 
цитотоксичност неразблажених (100%) и разблажених (50%) раствора материјала 
после 24 h, 7 и 21 данa екстракције. Пре тестирања екстракти су центрифугирани 
15 min на 3000 обртаја/минути и стерилисани филтрирањем кроз 0,22 μm филтере 
(MILLEX GP Filter Unit, Corrighwahill). 
 
3.4.4. Ћелијска култура 
 
У испитивањима индиректне цитотоксичности коришћене су културе мишјих 
фибробласта L929. Ћелије су гајене у хранљивом медијуму RPMI (Sigma, Минхен, 
Немачка). Ћелијске културе су инкубиране при температури од 370C, у атмосфери 
ваздуха са 5% CO2 (MRC Scientific instruments, Holon, Израел) до формирања 
једнослојне културе, што је потврђено светлосним микроскопом (Boeko, 
Немачка). Ћелије су потом испране физиолошким раствором, одвојене од подлоге 
0,25% трипсином, центрифугиране и ресуспендоване у хранљивом медијуму. 




Вијабилност ћелија је проверена бојењем 0,4% трипан плавим раствором, након 
чега је одређен укупан број ћелија помоћу хемоцитометра (Bright-Line 
Hemacytometer; Hausser Scientific, Horsham, PA, САД). Број ћелија засејаних у 
микротитар плоче са 24 и 96 базена износио је 0,5 × 104 и 1 × 104, ретроспективно. 
 
3.4.5. Тест цитотоксичности 
 
MTT (3-4,5-диметилтиазол-2-ил-2,5-дифенилтетразолиум-бромид) тест заснива се 
на редукцији тетразолијумске соли MTT дехидрогеназама ћелијских 
митохондрија. Реакција подразумева цепања тетразолијумског прстена и појаву 
формазана, који поседује карактеристичну црвено-љубичасту боју. MTT со могу 
да редукују само активне митохондрије живих ћелија, те је овај колориметријски 
тест погодан за мерење њихове метаболичке активности. 
Након 24 h од засејавања, из бунара плоча за култивисање ћелија су 
аспирирањем уклоњени медијуми и додани свежи раствори материјала укупне 
запреминe од 100 μL; 100 μL екстракта везаних материјала и 100  μL свежег 
медијума (50%); односно 200 μL екстраката везаних материјала (100%). Плоче са 
24 и 96 бунара су након тога инкубиране 24 h при температури од 370C, у 
атмосфери ваздуха са 5% CO2. Потом је у базене микротитарских плоча додано по 
10 μL МТТ раствора, концентрације 5 mg/ml у фосфатном пуферу. Плоче са 24 и 
96 бунара су затим инкубиране под истим условима у трајању од 4 h, након чега је 
у базене додано 100 μл 10% натријумдодецил-сулфата (SDS) у 0,01 М HCl. Након 
24 h, оптичка густина (OD) добијених производа квантификована је 
спектрофотометријски на ELISA читачу (DV990/BV6, Рим, Италија) на таласној 
дужини од 570 nm. Проценат метаболичке активности (% М) у односу на 
контролне ћелије израчунат је на основу формуле: 
 








3.5. Испитивање цитотоксичности наноматеријала на бази калцијум-
силиката у in vitro условима применом директног теста 
 
Испитивање цитотоксичности материјала применом директног теста реализовано 
je на Војномедицинској академији у Београду. Испитивање је спроведено у складу 
са препорукама међународног ISO стандарда (ISO 10993-5:2009, Part 5: Test for 




У испитивањима директне цитотоксичности коришћене су културе мишјих 
фибробласта L929. Ћелије су гајене у хранљивом медијуму RPMI (Sigmа). 
Ћелијске културе су инкубиране при температури од 370C, у атмосфери ваздуха са 
5% CO2 (MRC Scientific instruments, Holon, Израел) до формирања једнослојне 
културе, што је потврђено светлосним микроскопом (Boeko, Немачка). Ћелије су 
потом испране физиолошким раствором, одвојене од подлоге 0,25% трипсином, 
центрифугиране и ресуспендоване у хранљивом медијуму. Вијабилност ћелија је 
проверена бојењем 0,4% трипан плавим раствором, након чега је одређен укупан 
број ћелија помоћу хемоцитометра (Bright-Line Hemacytometer; Hausser Scientific, 
Horsham, PA, САД). Број ћелија код испитивања директне цитотоксичности 
износио је 1 × 104 по базену (микротитар са 96 базена). 
 
3.5.2. Тест цитотоксичности 
 
Ћелијска вијабилност може се проценити на основу активности  цитосолног 
ензима лактат дехидрогеназе (LDH), који се ослобађа из цитосола у медијум 
након губитка интегритета ћелијске мембране. Активност LDH у медијуму за 
култивацију директно је пропорционална броју ћелија са оштећеном мембраном у 
култури и зато се може сматрати мером цитотоксичности агенса, који је иста 
оштећења и узроковао.  
LDH тест се заснива на две оксидоредукционе реакције. Прва 
оксидоредукциона реакција подразумева оксидацију лактата у пируват, при чему 






редукује у NADH + H+. У другој оксидоредукционој реакцији фензин 
метосулфат посредује у реоксидацији NADH + H+ у NAD+, при чему долази до 
редукције тетразолијум-хлорида у формазан, једињење карактеристичне црвено-
љубичасте боје.  
За одређивање директне цитотоксичности, у микроплоче са 96 базена 
наношен је оптималан број ћелија мишијих фибробласта L929 суспендованих у 
хранљивом медијуму. У овако припремљене плоче директно је додано по 100 μL 
екстраката везаних материјала (неразблажених и 50% разблажених екстраката 
након 24 h, 7 дана и 21 дана). Плоче са ћелијама су даље инкубиране 24 h, у 
инкубатору на 370C у средини обогаћеној са 5% CО2. Након периода инкубације, 
додано је 10 μL LDH супстрата на 100 Lсупернатанта. Нетретиране ћелије 
коришћене су као негативна контрола, док су позитивну контролу чиниле 100% 
мртве ћелије. Третиране ћелије лизиране су нејонским детерџентом Triton X-100 
(3%), који условљава максимално ослобађање цитосолне LDH услед потпуног 
нарушавања интегритета ћелијске мембране. Количина ослобођене утврђена је 
помоћу комерцијалног ADVIA 1800 система (ADVIA 1800, Clinical Chemistry 
System, Siemens). 
Резултати су представљени у апсолутним вредностима LDH (IU/L), као и у 
процентима цитотоксичности у односу на ћелије лизиране коришћењем Triton X-




где је: C - цитотоксичност, E - апсорбанца третираних ћелија, S - апсорбанца 











3.6. Испитивање цитотоксичности наноматеријала на бази калцијум-
силиката у in vitro условима применом теста пролиферације  
 
Испитивање цитотоксичности материјала применом теста пролиферације 
реализовано je на Војномедицинској академији у Београду. Испитивање је 
спроведено у складу са препорукама међународног ISO стандарда (ISO 10993-
5:2009, Part 5: Test for cytotoxicity: in vitro method). 
  
3.6.1. Ћелијска култура 
 
У испитивањима цитотоксичности коришћене су културе мишјих фибробласта 
L929. Ћелије су гајене у хранљивом медијуму RPMI (Sigma). Ћелијске културе су 
инкубиране при температури од 370C, у атмосфери ваздуха са 5% CO2 (MRC 
Scientific instruments, Holon, Израел) до формирања једнослојне културе, што је 
потврђено светлосним микроскопом (Boeko, Немачка). Ћелије су потом испране 
физиолошким раствором, одвојене од подлоге 0,25% трипсином, центрифугиране 
и ресуспендоване у хранљивом медијуму. Вијабилност ћелија је проверена 
бојењем 0,4% трипан плавим раствором, након чега је одређен укупан број ћелија 
помоћу хемоцитометра (Bright-Line Hemacytometer; Hausser Scientific, Horsham, 





3.6.2. Тест цитотоксичности 
 
Степен пролиферације ћелија, односно синтезе ДНК, процењена је на основу 
обележавања ћелија радиоактивним изотопом 3H-тимидином. Након засејавања 
ћелија L929 фибробласта у 100 µl у хранљивог медијума RPMI (Sigma), плоче са 
96 базена су инкубиране 24 h на 370C, у атмосфери ваздуха са 5% CO2. Након 24 h 
инкубације, медијум је замењен са 20 µl медијума који је садржао 0,25 µCi         
3
H-тимидина (Amershan Pharmacia Biotech do Brazil Ltda., Сао Пауло, Бразил). 
Додатних 50 µL неразблажених и 50% разблажених екстраката материјала (након 
24 h, 7 дана и 21 дана) и 50 µL свежег медијума постављено је у сваки базенчић, а 




плоче су затим инкубиране на 370C, у атмосфери ваздуха са 5% CO2. 
Инкорпорирање изотопа у ДНК мерена је након 24 h инкубације, тако што су 
ћелије скупљене на дискове од филтер-папира, узорци осушени преко ноћи на 
40
0C, пренети у судове са по 5 mL сцинтилационе течности и анализирани на 
сцинтилационом бета бројачу (LKB-1219 Rackbeta, Финска). Радиоактивност 
узорака је изражена као DPM (енгл. desintegration per minute, дезинтеграција по 
минути) која је пропорционална количини 3H-тимидина уграђеног у ДНК ћелија у 




3.7. Испитивање цитотоксичности наноматеријала на бази калцијум-
силиката у in vitro условима применом директне методе 
 
Испитивање цитотоксичности материјала применом директне методе реализовано 
je на Стоматолошком факултету у Београду. Испитивање је спроведено у складу 
са препорукама међународног ISO стандарда (ISO 10993-5:2009, Part 5: Test for 
cytotoxicity: in vitro method). 
 
3.7.1. Ћелијска култура 
 
У испитивањима цитотоксичности применом директне методе коришћене су 
културе матичних ћелија изолованих из ткива апикалне папиле зуба са 
незавршеним растом корена (енгл. Stem cells from the apical papilla - SCAP). 
Методом проточне цитометрије, односно експресијом маркера: CD 34, CD 73, CD 
90 као позитивних и CD 45, CD 105 као негативних, потврђена је матичност 
ћелија. Ћелије су гајене у хранљивом медијуму (DМЕМ/F12) обогаћеног 10% 
раствором феталног говеђег серума, пеницилина (100 IU/ml) и стрептомицина 
(100 μg/mL). Инкубација ћелијских култура спроведена је на 370C, у атмосфери 
ваздуха са 5% CO2 до формирања монослојне конфлуентне културе, што је 
потврђено светлосним микроскопом (Boeko, Немачка). Укупан број ћелија засејан 




по бунару микротар плоче био је 2 × 104 (Bright-Line Hemacytometer; Hausser 
Scientific, Horsham, PA, САД).  
 
3.7.2. Припрема узорака свежих материјала 
 
Испитивани материјали замешани су са дестилованом водом у односу 2:1 (m/m). 
Као контроли материјал у овом делу истраживања коришћени су минерални 
триоксидни агрегат (МТА+, Cerkamed), као и паста на бази калцијум-хидоксида 
(UltraCal XS, Ultradent Products Inc., South Jordan, UT, САД). Свеже припремљени 
материјали су пласирани у пластичне модле пречника 6 mm и дубине 2 mm, а 
након 15 min од њихове припреме су коришћени у експерименту. 
 
3.7.3. Тест цитотоксичности 
 
У испитивању цитотоксичности применом директне методе коришћено је бојење 
неутрално црвеном (енгл. Neutral red, NR), које се заснива на инкорпорацији ове 
боје у виталним ћелијама, односно њиховим лизозомима.  
За сваки испитивани материјал направљено је по четири узорака, а по један 
узорак је пласиран директно на средину дна бунара микротитар плоче са 24 места. 
Потом је у бунаре додано 0,3 mL хранљивог медијум DMEM који је био обогаћен 
10% раствором феталног говеђег серума, пеницилина (100 IU/ml) и 
стрептомицина (100 μg/mL), а затим су засејане ћелије. Време експозиције 
износило је 48 h и 7 дана у инкубатору на 370C у средини обогаћеној са 5% CО2. 
Као негативна контрола коришћена је ћелијска култура са хранљивом подлогом 
без материјала. Након периода инкубације, у бунаре је додано 1 mL NR раствора. 
Након инкубације од 2 h, уклоњен је NR раствор, ћелије су испране у PBS, а 
потом је додано 1,5 mL NR растварача. Након прикупљања узорака, исти су 
центрифугирани 20 min на 250 rpm, а количина везане боје у 100 µL супернатанта 
квантификована је спектрофотометријски (OD) на ELISA читачу (Labsystems 
Multiskan PLUS, Финска) на таласној дужини од 450 nm. Истовремено је вршена 
квалитативна анализа ћелијских култура инвертним микроскопом (Boeco model 
BIB-100, Boeckel GmbH, Хамбург, Немачка) у смислу: промена у генералној 




морфологији ћелија, вакуолизацији, одлепљивању, ћелијској лизи. Релативна 




3.8. Испитивање биокомпатибилности наноматеријала на бази калцијум-




Експеримент је одобрен од стране Етичког одбора за рад са експерименталним 
животињама Стоматолошког факултета у Београду (бр. 36/7 од 20.02.2013. 
године) и спроведен је у сагласности са принципима Водича Националног 
института за здравље, бригу и коришћење лабораторијских животиња, као и 
према међународним стандардима ISO 10993-2: 2006 Animal welfare requirements. 
Анимални модел у овом експерименталном делу истраживања били су заморци, и 
то осамнаест животиња оба пола (9 мушког и 9 женског), старости око четири 
месеца и телесне тежине око 1,5 kg. Животиње су биле одгајене у професионалној 
одгајивачници Института за вирусологију, вакцине и серуме - Торлак, Београд, 
Србија. Животње су биле смештене у простору за експерименталне животиње 
Факултета ветеринарске медицине, Универзитета у Београду, свака у посебном 
кавезу, у контролисаној средини са контролисаном исхраном и дневном 
професионалном негом. 
 
3.8.2. Испитивани материјали 
 
Испитивани материјали били су наноматеријали на бази калцијум-силиката: 
ALBO-MPCA1, ALBO-MPCA2 и GRAY-MPCA. Као контролни материјал 
коришћен је минерални триоксидни агрегат (МТА+, Cerkamed). Материјали су 
припремани према упутствима произвођача.  
 
3.8.3. Анестезија 





У циљу реализације експеримента, односно хируршке процедуре, спроведена је 
општа дисоцијативна анестезија. Премедикација је изведена интрамускуларном 
ињекцијом Ксилазина (2% Xylazin, Cp pharma, Bergdorf, Немачка), у дози 5 mg/kg 
телесне тежине. Средство које је коришћено као општи анестетик била је 
интрамускуларна ињекција у комбинацији Кетамина (Ketamin 500 mg/mL, 
Laboratorio Sanderso SA, Сантијаго, Чиле) у дози од 40 mg/kg телесне тежине и 
Ацепромазина (Acepromezine 50 mL, Boehringer Ingelheim Vetmedica, Inc., St. 
Joseph, Mo 64506, САД) у дози од 0,75 mg/kg телесне тежине. Дужина трајања 




Рандомизација испитиваних материјала извршена је тако што су материјали 
постављани ротационом техником у смеру казаљке на сату (Табела 3), по 
модификованом Латин блок дизајну (Wilk, 1955). 
 
3.8.5. Хируршка процедура 
 
Хируршка процедура је спроведенa под асептичним условима и у складу са 
међународним стандардима (ISO 10993-6: 2007, Part 6: Tests for local effects after 
implantation).  
Материјали су након мешања пласирани у стерилне тефлонске тубице 
дужине 10 mm, унутрашњег промера 1 mm, при чему je један крај тефлонске 
тубице остао празан. После увођења експерименталних животиња у општу 
анестезију, површина коже на леђима експерименталних животиња је била 
обријана и дезинфикована 10% раствором повидон јодида. Хируршким резом 
направљена je инцизија коже и поткожног ткива дужине 2,5 cm, а затим су 
оштром дисекцијом фасције m. longissiumus-а формирана четири џепа лево и 
десно од кичменог стуба, у које су стерилним пинцетама пласиране тефлонске 
тубице (Слика 3). Празан крај тефлонских тубица (негативна контрола) био је 
увек окренут ка репу експерименталне животиње. По постављању тефлонских 




тубица у мишићно ткиво оперативна регија је ушивена појединачним шавовима са 
ресорптивним концем (SofsilkTM 4-0, SynetureR, Енглеска). Кожа је потом поново 
враћена на место како би прекрила експерименталну површину и ушивена 
сутурама хоризонталним мадрац шавом (SofsilkTM 4-0, SynetureR, Енглеска). 
Постоперативно животиње су примиле аналгетик (Буторфанол, Галеника 
А.Д., Београд, Србија) у дози од 0,5 mg/kg телесне тежине као субкутану 
ињекцију сваких осам сати (3 дана). Животиње су биле смештене у појединачним 
кавезима до краја експеримента. Период оцењивања трајао је 15, 30 и 60 дана. 
 
Табела 3. Дистрибуција тестираних материјала према рандомизационој 





































































































A – ALBO-MPCA1, B – ALBO-MPCA2,  




3.8.6. Препарација ткива и хистолошко оцењивање 





Експерименталне животиње су након 15, 30 и 60 дана жртвоване 
интракардијалном ињекцијом натријум пентобарбитола (Pentobarbital sodium salt, 
Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Steinheim, Немачка) у концентрацији 140 mg/kg, и то 
по шест насумично изабраних животиња. Узорци ткива су фиксирани у кружном 
ткивном процесору (Leica TP 1020, Немачка), калупљени у парафинске блокове, а 
затим су сечени серијски ткивни пресеци (са сваког узорка по осам) дебљине 5 
μm. Препарати су бојени хематоксилин-еозин (HE) бојењем, и анализирани 
оптичком микроскопијом (Olympus 5, MarTek, САД), на увеличањима x4, x16, x20 
и x40. Хистоморфометријски параметри су оцењивани на основу модификованих 
критеријума Panzarini и сарадника (Panzarini et al., 2007): 
 Интезитет запаљенске реакције 
Оцена 0 - одсуство ћелија запаљења, Оцена 1 - мање од 25 ћелија запаљења 
(благо), Оцена 2 - од 26-50 ћелија запаљења (умерено), Оцена 3 - од 51 до 75 
ћелија запаљења (интензивно), Оцена 4 - више од 75 ћелија запаљења (формирање 
апсцеса); 
 Екстензија запаљенске реакције 
Оцена 0 - одсуство ћелија запаљења, Оцена 1 - ћелије запаљења само уз 
новостворено калцификовано ткиво или материјал, Оцена 2 - ћелије присутне 
дубље у ткиву, Оцена 3 - ткиво у потпуности инфилтрирано ћелијама запаљења 
или некротично ткиво; 
 Генерално стање ткива 
Оцена 0 - нема запаљенске реакције, Оцена 1 - присутна запаљенска реакција,         
Оцена 2 - присуство апсцеса, Оцена 3 - присуство некрозе; 
 Џиновске ћелије 
Оцена 0 - одсутне, Оцена 1 - присутне; 
 Честице материјала 
Оцена 0 - одсутне, Оцена 1 - присутне у малој количини, Оцена 2 - присутне у 
умереној количини, Оцена 3 - присутне у великој количини; 
 Микроорганизми 
Оцена 0 - одсутни и оцена 1 - присутни. 
 





     
   
 
Слика 3. Хируршка процедура интрамишићне имплементације испитиваних 
материјала: а) примпрема оперативног подручја, b) инцизија коже и поткожног 
ткива, c) дисекција фасције m. longissiumus-а, d) постављање тефлонских тубица, 
e) ушивање регије мишића у коју је пласирана тефлонска тубица, f) ушивање коже 












3.9. Испитивање биокомпатибилности наноматеријала на бази калцијум-




Експеримент је одобрен од стране Етичког комитета за рад са експерименталним 
животињама Стоматолошког факултета у Београду (бр. 36/7 од 20.02.2013. 
године) и спроведен је у сагласности са принципима Водича Националног 
института за здравље, бригу и коришћење лабораторијских животиња, као и 
према међународним стандардима ISO 10993-2: 2006 Animal welfare requirements. 
Анимални модел у овом експерименталном делу истраживања били су 
новозеландски бели кунићи, и то дванаест животиња оба пола (шест мушког и 
шест женског), старости око четири месеца, телесне тежине око 3 kg. Животње су 
биле смештене у простору за експерименталне животиње Факултета ветеринарске 
медицине, Универзитета у Београду, свака у посебном кавезу, у контролисаној 
средини, са контролисаном исхраном и дневном професионалном негом. 
 
3.9.2. Испитивани материјали 
 
Испитивани материјали били су наноматеријали на бази калцијум-силиката: 
ALBO-MPCA1, ALBO-MPCA2 и GRAY-MPCA. Као контролни материјал је 
коришћен минерални триоксидни агрегат (МТА+, Cerkamed). Материјали су 




У циљу реализације експеримента, односно хируршке процедуре, спроведена је 
општа дисоцијативна анестезија. Премедикације је изведена интрамускуларном 
ињекцијом Ксилазина (2% Xylazin, Cp pharma, Bergdorf, Немачка), у дози 5 mg/kg 
телесне тежине. Средство које је коришћено као општи анестетик била је 
интрамускуларна ињекција у комбинацији Кетамина (Ketamin 500 mg/mL, 
Laboratorio Sanderso SA, Сантијаго, Чиле) у дози од 40 mg/kg телесне тежине и 




Ацепромазина (Acepromezine 50 mL, Boehringer Ingelheim Vetmedica, Inc., St. 
Joseph, Mo 64506, САД) у дози од 0,75 mg/kg телесне тежине. Дужина трајања 




Рандомизациона шема подразумевала је употребу модификованог Латин блок 
дизајна (Табела 4), односно ротационо пласирање материјала у формиране 
коштане дефекте чиме се балансирано дистрибуира сваки материјал и у 
антериорну и у постериорну регију калварије (Wilk, 1955). 
 
Табела 4. Дистрибуција тестираних материјала према рандомизационој 







































































A – ALBO-MPCA1, B – ALBO-MPCA2,  
C – GREY-MPCA, D – MTA+, Е – празан простор 
 
3.9.5. Хируршка процедура 
 
Хируршка процедура је спроведена под асептичним условима и у складу са 
међународним стандардима (ISO 10993-6: 2007, Part 6: Tests for local effects after 
implantation).  




Кожа главе кунића обријана је и дезинфикована раствором повидон јодида. 
Потом је изведена средишња инцизија која се протезала од паријеталне (Os 
parietale-Sutura coronalis) до чеоне кости (Os frontale-Incisura supraorbitalis 
caudalis). Musculus frontoscutularis и musculus frontalis препарисани су до периоста 
паријеталне и чеоне кости, а затим је перист пажљиво одигнут (Слика 4). Са обе 
стране калварије по два дефекта, величине 6,0 mm у пречнику и дебљине 2 mm, 
направљена су помоћу трепан борера (AC Dental Implant system 6,0 mm трепан 
борер, укупна дужина 32 mm, дужина сечивног дела 15,8 mm, унутрашњи 
дијаметар 6 mm, спољашњи дијаметар 6,95 mm, титанијум легура), под 
константним испирањем физиолошким раствором (Natrii chloridi infundibile, 
раствор за инфузију, Здравље А.Д., Лесковац, Србија). 
Оштрим екскаватором уклоњено је коштано ткиво начињено препарацијом 
трепан борером. Рандомизација тестираних материјала извршена је тако што су 
материјали постављани ротационом техником, у смери казаљке на сату, по 
модификованом Латин блок дизајну. Кожа је потом поново враћена на место како 
би прекрила експерименталну површину и ушивена сутурама хоризонталним 
мадрац шавом (SofsilkTM 4-0, SynetureR, Енглеска). 
Постоперативно животиње су примиле аналетике (Буторфанол, Галеника 
А.Д., Београд, Србија) у дози од 0,1 mg/kg телесне тежине као субкутану 
ињекцију сваких осам сати наредна три дана. Животиње су биле смештене у 
појединачним кавезима до краја експеримента.  
3.9.6. Препарација ткива и хистолошко оцењивање 
 
Експерименталне животиње су после периода оцењивања од 30 и 90 дана 
жртвоване интравенском ињекцијом натријум пентобарбитола (Pentobarbital 
sodium salt, Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Steinheim, Немачка) у концентрацији 140 
mg/kg, и то по шест насумично изабраних животиња. 
Сви узорци су декалцинисани у раствору за декалцинацију: 8% HCl из 37% 
(v/v) концентрата и 10% HCOOH из 89% (v/v) концентрата у PBS-у током 24 h на 
37
0C. Након декалцинације узорци су фиксирани у кружном ткивном процесору 
(Leica TP 1020, Немачка), а потом калупљени у парафинске блокове. Из 




парафинских калупа сечени су серијски ткивни пресеци (са сваког узорка по осам) 
дебљине 5 μm.  
Препарати су стандардно бојени хематоксилин-еозин (HE) бојењем и 
специјалним Masson-trichrom бојењем. Микроскопски препарати су анализирани 
оптичком микроскопијом (Olympus 5, MarTek), на увеличањима x4, x16, x20 и x40. 
Истраживач који је хистолошки анализирао узорке није био упознат ком 
материјалу припада испитивани узорак. Поред хистоморфометријских параметра 
који су оцењивани на начин као што је описано у поглављу 3.8.6., истовремено су 
анализиране карактеристике новоформираног коштаног ткива на основу 
модификованих критеријума Pinheiro и сарадника (Pinheiro et al., 2011): 
 Новоформирано коштано ткиво - континуитет 
Оцена 0 - одсуство новоформираног калцификованог ткива,  
Оцена 1 - минимална количина новоформираног калцификованог ткива,  
Оцена 2 - минимални дисконтинуитети новоформираног калцификованог ткива,  
Оцена 3 - континуирано новоформирано калцификовано ткиво; 
 Морфологија новоформираног коштаног ткива 
Оцена 0 - одсуство калцификованог ткива,  
Оцена 1 - танак слој калцификованог ткива,  
Оцена 2 - ирегуларно калцификовано ткиво,  
Оцена 3 - калцификовано ткиво регуларне грађе 
 Природа везе материјала и новоформираног коштаног ткива 
Оцена 0 - одсуство новоформираног коштаног ткива,  
Оцена 1 - индиректна веза (слаба веза - спорадично присутна острвца коштаног 
ткива или мање од 25% површине материјала препокривенo новоформираним 
коштаним ткивом),  
Оцена 2 - мешовита веза (умерена веза - бар 50% површине материјала 
препокривено новоформираним коштаним ткивом),  
Оцена 3 - директна веза (екстезивна веза - комплетно прекривање односно 













 Слика 4. Хируршка процедура интракоштане имплементације испитиваних 
материјала: а) инцизија коже оперативног подручја, b) потпуна експонираност 
калварије експерименталне животиње, c) формирање дефеката трепан борером, d) 
изглед дефеката у коштаном ткиву, e) пласирање испитиваних материјала, f) 









3.10. Испитивање биокомпатибилности наноматеријала у in vitro условима 
након директног прекривања пулпе зуба 
 
3.10.1. Тест процедура 
 
Експеримент је одобрен од стране Етичког комитета Стоматолошког факултета у 
Београду (бр. 36/7 од 20.02.2013. године).  
Двадесетчетири неимпактирана хумана премолара са незавршеним растом 
корена који су индиковани за екстракцију из ортодонтских разлога употребљена 
су у овој студији. Непосредно пре екстракције са зуба су уклоњене мекоткивне 
наслаге, а крунице зуба премазане 1% раствором NaOCl. Зуби су одмах након 
екстракције били транспортовани у лабораторију у МЕМ-у обогаћеног 300 UI/mL 
пеницилина, 300 μg/mL стрептомицина и 0,75 μg/mL амфотерицина B. У року од 
30 min након екстракције дијамантским округлим сврдлом направљене су 
препарације у глеђи уз обилно хлађење и иригацију физиолошким раствором. 
Потом је стерилним карбидним округлим сврдлом извршена трепанација пулпе 
зуба. Прекривање експонираног пулпног ткива извршено је следећим 
испитиваним материјалима: ALBO-MPCA1, ALBO-MPCA2, GRAY-MPCA и 
контролним материјалом (МТА+, Cerkamed), по принципу случајног избора. 
Испитивани материјали припремљени су према упутствима произвођача.  
По постављању материјала, кавитети су затварани глас-јономер цементом, а 
зуби култивисани у 12-mm посудама за гајење ћелија (Falcon, Becton Dickinson, 
САД), у МЕМ-у који је био обогаћен 10% раствором феталног говеђег серума, 300 
UI/mL пеницилина, 300 μg/mL стрептомицина и 0,75 μg/mL амфотерицина B 
(Слика 5). Период инкубације трајао је 15 и 30 дана (n=3) на температури од 370C 
и у атмосфери са 5% CО2. Крунице зуба су фиксиране композитом за металну 
жицу која се ослањала на суседне коморе посуде тако да врх зуба не дохвата дно 
посуде. На тај начин је, преко апикалног отвора корена зуба, омогућена несметана 
дифузија медијума који се мењао сваког дана. Укупна запремина медијума по 
бунару износила је 4 mL.  
 
 




3.10.2. Препарација ткива и хистолошко оцењивање 
 
Сви узорци су декалцинисани у раствору за декалцинацију: 8% HCl из 37% (v/v) 
концентрата и 10% HCOOH из 89% (v/v) концентрата у PBS-у током 24 h на 37 0C. 
Након декалцинације узорци су фиксирани у кружном ткивном процесору (Leica 
TP 1020, Немачка), а потом калупљени у парафинске блокове. Из парафинских 
калупа сечени су серијски ткивни пресеци (са сваког узорка по осам) дебљине 5 
μm.  
Препарати су стандардно бојени хематоксилин-еозин (HE) бојењем. 
Микроскопски препарати су анализирани оптичком микроскопијом (Olympus 5, 
MarTek), на увеличањима x4, x16, x20 и x40.  Истраживач који је хистолошки 
анализирао узорке није био упознат ком материјалу припада испитивани узорак. 
Oцењивање хистоморфометријских параметра извршено је на начин као што је 




Слика 5. Директно прекривање пулпе хуманих екстрахованих зуба испитиваним 
материјалима: a) трепанација пулпе зуба, b) култивација зуба у 12-mm посудама 











3.11. Статистичка анализа 
 
За обраду добијених резултата коришћен је статистички пакет IBM SPSS (IBM 
SPSS 20, IBM Corporation, New Orchard Road Armonk, Њујорк, САД). Пре 
тестирања нумеричких варијабли испитиван је тип дистрибуције One sample 
Kolmogorov-Smirnov тестом.  
Све нумеричке варијабле показале су нормалну дистрибуцију, па су за 
поређење резултата између група коришћене једнофакторска и двофакторска 
ANOVA Repeated Measueres. У случајевима када је ANOVA показала статистичку 
значајност, разлике међу групама су праћене Tukey post hoc тестом. Атрибутивне 
варијабле су анализиране Kruskal-Wallis тестом, а разлике између група су 
утврђиване Dunn’s post hoc тестом. За најнижи степен значајности прихватане су 
































4.1. Резултати XRD анализе испитиваних материјала 
 
4.1.1. Резултати XRD анализе ALBO-MPCA1 пре и након хидратације 
 
Резултати XRD анализе ALBO-MPCA1 пре хидратације приказани су на Слици 6: 
Врхови забележени на угловима 32.37°, 47.77° и 56.53°, односно на равнима (-121), 
(222) и (-303), одговарају β-C2S фази. Равни (422), (-606) и (-822) које одговарају C3S 
фази регистроване су на врховима углова 29.65°, 32.4° и 34.57°. Калцилит фаза 
идентификована је на врховима углова 29.49°, 34.88°, 47.63° и 48.69°, одговарајућих 
равни (104), (110), (018) и (116). Коначно, равни (002), (120) и (200) које одговарају 










Резултати XRD анализе ALBO-MPCA1 након хидратације (7 дана) приказани су 
на Слици 7: Карактеристична тоберморит фаза уочљива је на равнима (112), (110), 
(019) и (020), које одговарају врховима углова 29.75°, 30.01°, 43.69° и 48.8°. 
Портладит фаза је била такође присутна (равни (100), (011) и (012) на одговарајућим 
угловима 28.42°, 34.7° и 47.44°). 
 
 
Слика 7. XRD анализа ALBO-MPCA1 након хидратације 
 
 
4.1.2. Резултати XRD анализе ALBO-MPCA2  пре и након хидратације  
 
Резултати XRD анализе ALBO-MPCA2 пре хидратације приказани су на Слици 8: 
Врхови на уловима 32.2°, 32.7°, 39.4°, 40.9° и 51.8°, одговарајућих равни: (-121), 
(200), (023), (031) и (310) представљају β-C2S фазу, док врхови на угловима 29.5°, 
32.2°, 32.8° и 34.4°, одговарајућих равни: (422), (-606), (224) и (-822) указују на C3S 
фазу. Калцилит фаза могла се уочити на врховима углова 29.4°, 36.0°, 39.4°, 47.6° и 
48.6°, одговарајућих равни (104), (110), (113), (018) и (116); док врхови на уловима 





равни (001), (111), (002), (210), (102), (211), (112), (020), (221), (401) и (122) припадају 
барит фази.  
Резултати XRD анализе ALBO-MPCA2  након хидратације (7 дана) приказани су 
на Слици 8: Поред присуства тоберморит фазе (раван (110) на углу 28.7°, раван (112) 
на углу 29.3° и раван (107) на углу 31.5°), јасно је била уочљива и портландит фаза 
(раван (100) на углу 28.7°, раван (011) на углу 34.2° и раван (012) на углу 47.1°). 
 
  
Слика 8.  XRD анализа ALBO-MPCA2 пре (b.h.) и након хидратације (a.h.) 
 
 
4.1.3. Резултати XRD анализе GREY-MPCA  пре и након хидратације 
 
Резултати XRD анализе GREY-MPCA пре хидратације приказани су на Слици 9: 
Врхови на угловима 29.3°, 32.1°, 32.5°, 34.4° и 41.2°, одговарајућих равни: (422),       
(-606), (1200), (-822), (408) односе се на C3S фазу, док су врхови на угловима 32.1°, 
32.5°, 34.3° и 41.3°, одговарајућих равни: (-121), (200), (103) и (031), показали 
присуство β-C2S фазе. Врхови на угловима 32.1°, 33.2° и 50.0°, одговарајућих равни 





угловима 32.1°, 34.3°, 47.4° и 60.0°, са карактеристичним равнима (002), (141), (202) и 
(080), односе на милерит фазу (C2FA). Врхови на угловима 11.6°, 20.7°, 29.2°, 43.1°, 
49.0° и 51.7°, одговарајућих равни (020), (-141), (-123) и (260), указују на присуство 
кацијумсулфат-дихидрата. Калцилит фаза представљена је врховима на угловима 
23.0°, 29.3°, 36.0° и 39.3°, одговарајућих равни (012), (104), (110) и (113),  док врхови 
на угловима 26.6°, 27.9° и 34.3° са одговарајућим равнима (112), (120) и (200) говоре 
о присутној барит фази.     
 
 
Слика 9. XRD анализа GREY-MPCA пре хидратације 
 
Резултати XRD анализе GREY-MPCA  након хидратације (7 дана) приказани су 
на Слици 10: Поред присуства тоберморит фазе (равни (002), (110), (112) и (107) са 
одговарајућим угловима 8.9°, 29.3°, 30.7° и 32.1°), детектована је портландит фаза 
(равни (001), (011), (012) и (119), одговарајућих углова 18.8°, 34.2°, 47.1° и 50.15°). 
Етрингит фаза детектована је врховима на угловима 33.1° и 39.9°, одговарајућих 







Слика 10. XRD анализа GREY-MPCA након хидратације 
 
 
4.1.4. Резултати XRD анализе МТА+ пре и након хидратације  
 
Резултати XRD анализе МТА+ пре хидратације приказани су на Слици 11: C2S фаза 
идентификована је на врховима углова 31.40°, 32.16°, 32.46°, 41.16° и 56.48°, 
одговарајућих равни (013), (-121), (200), (103), (031) и (-303), док је C3S фаза 
идентификована на врховима углова 29.39°, 34.84° и 38.58°, одговарајућих равни 
(422), (-822) и (026). Мала количина портландит фазе регистрована је на угловима 
34.27°, 54.67° и 62.41°, одговарајућих равни (011), (111) и (201). Такође, уочене су 
карактеристичне равни моноклиничног бизмут-оксида: (120), (012), (200), (041) и 
(212) на угловима 27.28°, 28.04°, 33.22°, 46.24° и 51.69°. 
Резултати XRD анализе MТА+ након хидратације (7 дана) приказани су на 
Слици 11: Присуство тоберморит фазе идентификовано је на врховима углова 29.30°, 
31.40°, 32.07°, 39.35° и 43.08°, одговарајућих равни (110), (107), (200), (0010) и (118). 
Портландит фаза је уочена на врховима истих углова као и код нехидратисаних 





три додатна врха на угловима: 34.94° на равни (-212), 35.90° на равни (102) и  48.35° 
на равни (-104). 
 
 
Слика 11. XRD анализа МТА+ пре (b.h.) и након хидратације (a.h.) 
 
 
4.2. Резултати FTIR анализе испитиваних материјала 
 
4.2.1. Инфрацрвени спектар ALBO-MPCA1 пре и након хидратације 
 
Инфрацрвени спектар ALBO-MPCA1 пре хидратације приказан је на Слици 12: 
Линија на 2172 cm-1 представља SiH истежући модус малих зрна која су постепено 
излагана процесима оксидације у току синтезе материјала. SiO2 вибрационом модусу 
одговарала је линија на 1968 cm-1. Линија на 1651 cm-1 може се приписати 
ослобађајућем модусу OH групa, док широка линија са минимумом на 1414 cm-1 










интензитета на 738 cm-1. Линија на 1121 cm-1 додељена је вибрацијама C2S фазе, док 
линија на 921 cm-1 представља индикатор слабе хидратације C3S или C2S фазе. 
Линија на 664 cm-1 односи се на симетричне вибрације Si-O-Si, а линија на 516 cm-1 
одговара савијању ван равни SiO4. 
 
               
 
Слика 12. Инфрацрвени спектар ALBO-MPCA1 пре (b.h.) и након хидратације (a.h.) 
 
Инфрацрвени спектар ALBO-MPCA1 након хидратације приказан је на Слици 
12: Линије на 2990 cm-1, 2938 cm-1, 2872 cm-1 и 3718 cm-1 указују на присуство 
тоберморит фазе. Уочене линије на 3726 cm-1 и 3718 cm-1 могу се приписати 
вибрацијама протона водоника везаних у молекулима воде и Ca-OH групама. 





 и 2872 cm-1 указује на вибрације карбонатних група у узорцима. 
Вибрације унутар решетке Si-O одговарају линијама на 966 cm-1, док линија на 871 
cm
-1
 представља вибрације ван равни C-O везе. Линија на 671 cm-1 односи се на 
савијајуће вибрације унутар силика ланца и ν4 SO4
2- савијајуће вибрације. Коначно, 





4.2.2. Инфрацрвени спектар ALBO-MPCA2 пре и након хидратације 
 
Инфрацрвени спектар ALBO-MPCA2 пре хидратације приказан је на Слици 13: 
Линија на 2158 cm-1 односи се на SiH истежући модус малих зрна, која су постепено 
излагана сагоревању току синтезе материјала. Уочена линија на 1980 cm-1 одговара 
SiO2 вибрационом модусу C2S и C3S фаза. Широк спектар асиметричних линија, са 
минимумом на 1406 cm-1, може се приписати вибрацијама делимично хидратисаних 
C3S и C2S фаза, као и истежућим вибрацијама COO
-
 групе калцилит фазе. Вибрације 
C2S фазе одговарају линији на 1187 cm
-1
, док линије на 1073 cm-1, 981 cm-1 и 871 cm-1 
могу бити додељене асиметричном истезању и савијању ван равни C-O групе. 
Савијајуће вибрације ван равни SiO4 уочене су на линијама 607 cm
-1
 и 510 cm-1. 
Инфрацрвени спектар ALBO-MPCA2 након хидратације приказан је на Слици 
13: Линије на 3418 cm-1 односе се на вибрације протона водоника у молекулима воде 
и Ca-OH групама, док линија на 2158 cm-1 представља SiH истежући модус малих 
зрна која се постепено излажу процесу оксидације у синтезе материјала. Уочене 
линије на 1980 cm-1 одговарају SiO2 вибрационом модусу C2S и C3S фаза. Присуство 
карбонатних група у узорцима потврђено је линијама на 1406 cm-1, док линија на 
1187 cm
-1
 указује на вибрације неизреаговане C2S фазе. Регистроване линије на 981 
cm
-1
 могу се односити на вибрације унутар решетке Si-O, док линија на 871 cm-1 
представља вибрације ван равни C-O групе. Савијајућим вибрацијама Si-O-Si унутар 
силика ланаца и SO4
2- одговарале су линије на 711 cm-1, док су симетричне вибрације 
Si-O-Si представљене линијама на 642 cm-1 и 607 cm-1. Коначно, линија на 515 cm-1 
припада деформацијама SiO4 тетраедра унутар тоберморит фазе. 
 
4.2.3. Инфрацрвени спектар GREY-MPCA пре и након хидратације 
 
Инфрацрвени спектар GREY-MPCA пре хидратације приказан је на Слици 14: Линија 
на 2159 cm-1 додељена је SiH истежућем модусу малих зрна која су постепено 









Слика 13. Инфрацрвени спектар ALBO-MPCA2 пре (b.h.) и након хидратације (a.h.) 
 
Уочена линија на 1980 cm-1 одговара SiO2 вибрационом модусу C2S и C3S фаза. 
Широк спектар асиметричних линија са минимумом на 1414 cm-1 односи се на 
вибрације делимично хидратисаних C3S и C2S фаза. Регистроване линије на 1090 cm
-1
 
и 871 cm-1 представљају асиметрична истезања и савијања ван равни C-O група, 
средњег интензитета на 738 cm-1, док се линије на 510 cm-1 односе на савијајуће 
вибрације ван равни SiO4.  
Инфрацрвени спектар GREY-MPCA након хидратације приказан је на Слици 
14: Линије на 3404 cm-1 додељене су вибрације протона водоника везаних у 
молекулима воде и Ca-OH групама. Линија на 2158 cm-1 означава SiH истежући 
модус малих зрна, која су постепено излагана процесима оксидације у оквиру 
термалног поступка добијања Портланд цемента. Уочене линије на 1411 cm-1 
сугеришу на присуство карбонатних група у узорцима. Истежуће вибрације Si-O 





одговарају линијама на 871 cm-1, док се линије на 711 cm-1 односе на Si-O-Si 
савијајуће вибрације у оквиру силика ланца и SO4
2-
 савијајуће вибрације. Коначно, 
линија на 418 cm-1 припада деформацијама SiO4 тетраедра унутар тоберморит фазе. 
 
 
Слика 14. Инфрацрвени спектар GREY-MPCA пре (b.h.) и након хидратације (a.h.) 
 
 
4.2.4. Инфрацрвени спектар МТА+ пре и након хидратације 
 
Инфрацрвени спектар пре хидратације приказан је на Слици 15: Асиметричном 
истезању и савијању ван равни C-O група одговарају линије на 1048 cm-1, 923 cm-1 и 
872 cm
-1
, док линије на 714 cm-1 одговарају Si-O-Si истежућим вибрацијама унутар 
силика ланца и SO4
2- истежућим вибрацијама. Савијајуће вибрације карбонатне групе 
унутар калцилит фазе уочене су на линијама на 748 cm-1, док линија на 510 cm-1 
представља савијајуће вибрације ван равни SiO4. Симетричним вибрацијама Si-O-Si 






Инфрацрвени спектар након хидратације приказан је на Слици 15: Линије на 
3427 cm
-1
 представљају вибрације протона водоника везане у молекулима воде и Ca-
OH групама. Si-O истежуће вибрације тоберморит фазе припадају линијама на 1048 
cm
-1
 и 1109 cm-1. Уочене линије на 996 cm-1 додељене су Si-O вибрацијама унутар 
решетке, а линија на 878 cm-1 вибрацијама ван равни C-O везе. Коначно, линија на 
714 cm
1
 односи се на Si-O-Si савијајуће вибрације унутар силика ланаца и SO4
2- 

















4.3. Резултати SEM и EDS анализа испитиваних материјала 
 
4.3.1. SEM и EDS анaлиза ALBO-MPCA1  
 
SEM микрографија и EDS анализа приказане су на Сликама 16 а), b) и c). Величина 
честица хидратисаног материјала ALBO-MPCA1 варирала је између 90 и 260 nm. 
Честице су биле полигоналне, издужене у једном правцу, међусобно повезане у веће 
агрегате величине око 1 µm. Формирани агломерати варирали су у облику, од 




Слика 16. а) SEM хидратисаног узорка ALBO-MPCA1, увећање 10000×,  
b) SEM хидратисаног узорка ALBO-MPCA1, увећање 50000×, c) EDS спектар 
хидратисаног узорка ALBO-MPCA1 са семиквантитативном анализом хемијског 
састава ALBO-MPCA1 (wt%). 












4.3.2. SEM и EDS анaлиза ALBO-MPCA2  
 
SEM микрографија и EDS анализа приказане су на Сликама 17 а), b) и c). Величина 
полигоналних честица хидратисаног материјала ALBO-MPCA2  варирала је између 
200 и 500 nm. Честице су међусобно биле повезане у веће агрегате величине око 1 
µm. Формирани агломерати варирали су у облику, од сферичног ка штапићастом са 




Слика 17. а) SEM хидратисаног узорка ALBO-MPCA2, увећање 5000×,  
b) SEM хидратисаног узорка ALBO-MPCA2, увећање 10000×, c) EDS спектар 
хидратисаног узорка ALBO-MPCA2 са семиквантитативном анализом хемијског 
састава ALBO-MPCA2 (wt%). 
 












4.3.3. SEM и EDS анaлиза GREY-MPCA  
 
SEM микрографија и EDS анализа приказане су на Сликама 18 а), b) и c). Величина 
честица хидратисаног материјала GREY-MPCA варирала је између 190 и 420 nm. 
Честице су биле трнолике и штапићасте организоване у веће агломерате величине 
око 0,5 µm са предоминантном калцијум-силикатном фазом. 
 
 
Слика 18. а) SEM хидратисаног узорка GREY-MPCA, увећање 10000×,  
b) SEM хидратисаног узорка GREY-MPCA, увећање 30000×, c) EDS спектар 
хидратисаног узорка GREY-MPCA са семиквантитативном анализом хемијског 
састава GREY-MPCA (wt%). 
 
 












4.3.4. SEM и EDS анaлиза MТА+  
 
SEM микрографија и EDS анализа приказане су на Сликама 19 а), b) и c). Величина 
честица хидратисаног материјала MТА+ варирала је између 260 и 470 nm. Честице су 
биле полигоналне, издужене у једном правцу, међусобно повезане у веће агрегате 
величине око 1 µm. Формирани агломерати варирали су у облику, од сферичног ка 




Слика 19. а) SEM хидратисаног узорка MTA+, увећање 5000×, b) SEM хидратисаног 
узорка MTA+, увећање 20000×, c) EDS спектар хидратисаног узорка MTA+ са 
семиквантитативном анализом хемијског састава MTA+ (wt%). 
 
 












4.4. Резултати pH анализа и кинетике ослобађања јона  
 
pH вреднсти свежих раствора материјала ALBO-MPCA1, ALBO-MPCA2 и GREY-
MPCA биле су веће од 11,2 у свим временима посматрања. У случају материјала 
MTA
+, pH вредности су биле ниже у односу на остале испитиване материјале, 
константно су опадале, али су биле алкалне. У случају MTA+ регистроване су 
статистички значајне разлике pH вредностима у између свих тестираних група 
(p<0,05) (Графикон 1, Табела 5).   
 
Графикон 1. pH вредности свежих раствора материјала у току 24 h 
 
Tабела 5. pH вредности свежих раствора материјала у току 24 h 
Mатеријал/Време 1 min 15 min 1 h 3 h 24 h 
ALBO-MPCA1 11.49±0.03









GREY-MPCA 11.22±0.03# 11.25±0.07 11.18±0.01†,‡,! 11.25±0.07d,†,‡,! 11.71±0.04d,†,‡,! 
MTA
+
 11.54±0.01*,# 11.30±0.01*,# 10.68±0.01*,#,! 9.09±0.01*,#,! 8.26±0.03*,#,‡,! 
Симболи указују на статистички значајне разлике између различитих материјала у 
истом временском периоду (p<0,05). Мала слова указују на статистички значајне 






Графикон 2. pH вредности екстраката везаних материјала у току 21 дана 
 
Највише pH вредности екстраката свих испитиваних материјала регистроване 
су након седам дана, потом су благо опадале, осим у случају материјала GREY-
MPCA где је уочен значајан пад. У свим временским периодима посматрања pH 
вредности су биле благо алкалне (Графикон 2, Табела 6).  
Након седам дана екстракције уочене су највише концентрације калцијума код 
свих испитиваних материјала (ALBO-MPCA1>ALBO-MPCA2 >GREY-MPCA>MTA
+
). 
Јони силицијума детектовани су једино у узорцима GREY-MPCA, а њихова 
концентрација се увећавала са временом екстракције материјала (Табела 7 а, b, c).  
 
Табела 6. pH вредности екстраката везаних материјала у току 21 дана 




























Симболи указују на статистички значајне разлике између различитих материјала у 
истом времеском периоду (p<0,05). Мала слова указују на статистички значајне 





Табела 7a.  Oслобађање јона (MV±SD) из испитиваних материјала у раствор 





 ALBO-MPCA1 ALBO-MPCA2 GREY-MPCA 
Si - - - 206±13,20 
Ca 17650±181 22390±443 22500±419 28780±88 
P - - - - 
Mg 24,21±0,10 33,36±0,94 28,19±0,21 115±0,60 
Fe - - - - 
Cu - - - 0,95±0,41 
Al 40,16±7,46 48,72±5,64 104±14,00 217,3±13,80 
Ba - - 785,6±14,60 137±0,30 
Bi 4,63±2,60 5,92±2,33 - - 
MV- средња вредност; SD- стандардна девијацијa 
 
Количина ослобођеног алуминијума опадала je у функцији времена, односно 
није регистрована у случају материјала MTA+ након 21 дана; док је количина 
магнезијума (ALBO-MPCA1, ALBO-MPCA2, GREY-MPCA, MTA
+) и бизмута (ALBO-
MPCA1, MTA
+
) била у порасту. Количина ослобођеног баријума била у порасту у 
току времена у случају материјала ALBO-MPCA2, супротно уоченом за узорке 
GREY-MPCA (p<0,05). Концентрација бизмута била је већа у случају MTA+ у односу 
на ALBO-MPCA1, док је концентрација магнезијума била највећа у случају GREY-
MPCA, а најмања у случају MTA+ (Табела 7а, b, c). Отпуштање јона гвожђа није 
регистровано ни у једном узорку испитиваних материјала. Јони бакра били су 
детектовани једино у узорцима испитиваног материјала GREY-MPCA (<1 µg/L), 
односно фосфора (<0,3 µg/L) у узорцима материјала МТА+ (Табела 7а, b, c).  
Статистички значајне разлике у ослобађању јона калцијума уочене су између 
свих материјала у истом времену посматрања, односно између различитих времена 
посматрања у истој групи испитиваног материјала (p<0,05). Исти тренд пратио је и 
ослобађање јона магнезијума. Значајна разлика једино није регистрована између 





Табела 7b.  Oслобађање јона (MV±SD) из испитиваних материјала у раствор 





 ALBO-MPCA1 ALBO-MPCA2 GREY-MPCA 
Si - - - 3646±176 
Ca 35580±515 33880±496 32630±420 32810±717 
P - - - - 
Mg 34,52±0,45 44,94±0,26 45,45±0,39 166,4±5,10 
Fe - - - - 
Cu - - - 0,40±0,11 
Al 105,30±3,50 91,52±1,89 48,97±0,63 225,1±7,10 
Ba - - 1126±21 65,29±1,23 
Bi 3,41±3,64 3,05±4,61 - - 
 MV- средња вредност; SD- стандардна девијацијa 
 
 
Табела 7c.  Oслобађање јона (MV±SD) из испитиваних материјала у раствор 





 ALBO-MPCA1 ALBO-MPCA2 GREY-MPCA 
Si - - - 5048±42 
Ca 17810±288 21810±350 19880±26 16860±103 
P 0,27±1,25 - - - 
Mg 54,73±0,88 79,37±1,73 110,9±0,7 385,1±2,00 
Fe - - - - 
Cu - - - 0,45±0,73 
Al - 8,32±0,04 10,81±1,00 77,34±1,96 
Ba - - 1449±46 26,80±0,40 
Bi 17,68±4,61 12,11±2,29 - - 






Пораст у отпуштању јона бизмута значајно се разликовао између свих времена 
посматрања у случају материјала ALBO-MPCA1 (p<0,05), односно у групи МТА
+ 
једино није био присутан између 24 h и седам дана (p>0,05). Након 21 дана, значајна 
разлика у ослобађању јона бизмута била је уочљива између поменутих испитиваних 
материјала. Статистички значајан пад у ослобађању јона алуминијума био је 
очигледан у узорцима свих испитиваних материјала (p<0,05), осим у случају 
материјала GREY-MPCA (24 h и седам дана) (p>0,05). 
 
4.5. Резултати цитотоксичности свежих раствора испитиваних материјала 
(MTT тест) 
 
Проценат метаболичке активности ћелија указује на зависност токсичности 
материјала GREY-MPCA од концентрације (Графикон 3, Табела 8). Статистички 
значајна разлика у проценту метаболичке активности ћелија у случају GREY-MPCA 
уочена је између концентација 100 mg/ml и нижих тестираних концентрација, 
односно у случају ALBO-MPCA1 између концентрација 100 mg/mL и 50 mg/mL; и 
између 50 mg/mL и 12,5 mg/mL (р<0,05). Статистички значајна разлика у проценту 
метаболичке активности након излагања ћелија материјалу ALBO-MPCA2 уочена је 
између концентрација 100 mg/mL и 25 mg/mL (р<0,05). Проценат метаболичке 
активности ћелија није указао на зависност токсичности материјала ALBO-MPCA1, 
ALBO-MPCA2 и МТА
+ од њихове концентрације.  
Контролни материјал МТА+ испољио је пораст метаболичке активности у 
односу на контролне ћелије у свим тестираним концентрацијама. Исти тренд 
одликовао је и друге испитиване материјале, изузев највише испитиване 
концентрације материјала (100 mg/mL). Најнижа метаболичка активност ћелија 
уочена је после излагања ћелија највећој тестираној концентрацији раствора GREY-
MPCA.  
Метаболичка акивност ћелија у највишој тестираној концентрацији 100 mg/mL 
статистички се није разликовала између материјала ALBO-MPCA1 и ALBO-MPCA2, 





значајна разлика у метаболичкој активност ћелија регистрована је између материјала 
ALBO-MPCA1 и GREY-MPCA (концентрација 50 mg/mL, р<0,05), односно између 
ALBO-MPCA2 и GREY-MPCA (концентрација 25 mg/mL, р<0,05) У најнижој 
концентрацији, метаболичка активност ћелија у односу на све испитиване материјале 
је била слична; није регистрована статистички значајна разлика (р>0,05). 
 
Графикон 3. (%) Метаболичке активности у односу на контролну културу ћелија. 
Мала слова означавају статистички значајне разлике између истих концентрација 
тестираних материјала. Велика слова указују на статистичке разлике између 
различитих концентрација раствора истог материјала. 
 
Табела 8. (%) Метаболичке активности ћелија (MV±SD) након излагања свежим 
растворима испитиваних материјала  
Материјал & 
концентрација 
12,5 mg/mL 25 mg/mL 50 mg/mL 100 mg/mL 
MTA
+
 112,18±6,48 128,15±7,44 125,44±11,75 131,08±9,33 
ALBO-MPCA1 105,13±4,76 132,41±12,76 133,15±8,70 98,89±4,89 
ALBO-MPCA2 108,86±15,46 121,40±4,11 106,72±12,25 99,53±2,57 
GREY-MPCA 112,40±3,19 106,52±0,88 105,04±5,40 89,75±3,02 





4.6. Резултати цитотоксичности екстраката испитиваних материјала  
(MTT тест) 
 
Метаболичка активност ћелија била је у порасту у односу на време екстракције у 
случају разблажених, као и неразблажених раствора свих испитиваних материјала, 
осим у случају екстраката материјала ALBO-MPCA2, ALBO-MPCA1 и GREY-MPCA 
након 21 дана (Графикон 4 и 5, Табела 9). Статистички значајне разлике у проценту 
метаболичке активности ћелија, између различитих времена екстракције 
неразблажених раствора истог материјала, нису регистроване (р>0,05). Када је реч о 
50% разблаженим растворима, статистичка значајна разлика у метаболичкој 
активности ћелија уочене су у односу на најдуже време екстракције у случају 
материјала МТА+ и GREY-MPCA (р<0,05). Статистички значајне разлике између 
разблажених и неразблажених раствора уочене су код екстраката свих испитиваних 
материјала након 21 дана (р<0,05). 
 
 
Графикон 4. (%) Метаболичке активности у односу на контролну културу ћелија по 
излагању 100% екстрактима испитиваних материјала. Звездицама су означене 







Графикон 5. (%) Метаболичке активности у односу на контролну културу ћелија 
након излагања 50% екстрактима испитиваних материјала. Звездицама су означене 
статистички значајне разлике између испитиваних материјала у оквиру истих група. 
 
 
Табела 9. (%) Метаболичке активности ћелија (MV±SD) након експозиције 100% 
и 50% екстрактима испитиваних материјала  
Материјал 
& време 
24 h 7-дан 21-дан 
100% 50% 100% 50% 100% 50% 
МТА+ 96,38±9,17 108,55±5,19 104,60±3,56 115,02±4,45 114,04±17,44 146,24±14,30 
ALBO-MPCA1 102,45±9,57 94,88±10,17 103,28±12,23 99,05±4,85 81,00±10,77 117,30±6,79 
ALBO-MPCA2 74,89±11,73 95,59±12,97 80,99±11,26 93,84±6,09 76,25±27,48 109,45±10,43 
GREY-MPCA 72,62±7,52 86,35±7,41 91,80±3,81 93,42±11,02 87,27±20,46 132,99±36,95 








4.7. Резултати цитотоксичности екстраката испитиваних материјала 
(LDT тест) 
 
Проценат цитотоксичности се смањивао са порастом времена екстракције материјала 
осим у случају 50% екстраката материјала ALBO-MPCA2 и GREY-MPCA, али та 
разлика није била већа од 6%. Значајне разлике у проценту цитотоксичности између 
 
Табела 10. Вредности ослобођењене лактат дехидрогеназе - LDH (IU/L) након 




24 h 7-дан 21-дан 
100% 50% 100% 50% 100% 50% 
МТА+ 62,33±1,53 43,67±1,53 55,67±6,11 41,00±1,73 28,50±9,19 32,67±2,31 
ALBO-MPCA1 63,00±3,46 38,67±3,21 44,33±4,16 36,33±3,06 26,00±2,00 24,33±3,21 
ALBO-MPCA2 53,33±2,08 35,00±5,57 49,67±1,15 34,67±1,53 22,00±1,41 15,67±2,31 
GREY-MPCA 65,00±3,00 40,33±6,11 33,33±1,53 28,00±1,00 35,00±0,10 26,67±5,51 
MV- средња вредност; SD- стандардна девијација 
 
разблажених и неразблажених раствора уочене су након 24-часовне екстракције код 
свих испитиваних материјала, односно у случају МТА+, ALBO-MPCA1 и ALBO-
MPCA2 након 7-дневне екстракције (Графикон 6 и 7, Табела 10 и 11). 
Статистички значајне разлике у проценту цитотоксичности између материјала 
МТА+ и ALBO-MPCA1 уочене су у односу на сва три времена екстракције 
неразблажених раствора (р<0,05), а у односу на материјал ALBO-MPCA2, 
статистички значајне разлике су уочене у односу на најдуже време екстракције 
неразблажених раствора (р<0,05). У случају испитиваног материјала GREY-MPCA, 
статистички значајна разлика у проценту цитотоксичности у односу на МТА+, уочена 
је између 24-часовних и 7-дневних, односно 24-часовних и 21-дневних екстраката 






Статистички значајне разлике у проценту цитотоксичности у случају 24-
часовних и 7-дневних екстраката материјала МТА+ и ALBO-MPCA2 уочене су у 
односу на најдуже време екстракције разблажених раствора (р<0,05). Када је реч о 
материјалу GREY-MPCA, статистички значајна разлика у проценту цитотоксичности 
уочена је између 24-часовних и 7-дневних екстраката разблажених раствора (р<0,05). 
Нису уочене статистички значајне разлике у цитотоксичном ефекту разблажених 





Графикон 6. (%) Цитотоксичности након излагања ћелијске културе 100% 
екстрактима испитиваних материјала. Звездицама су означене статистички значајне 











Графикон 7. (%) Цитотоксичности након излагања ћелијске културе 50% 
екстрактима испитиваних материјала. Звездицама су означене статистички значајне 
разлике између испитиваних материјала у оквиру истих група. 
 
 
Табела 11. (%) Цитотоксичности (MV±SD) након експозиције ћелијске културе 
100% и 50% екстрактима испитиваних материјала  
Материјал 
& време 
24 h 7-дан 21-дан 
100% 50% 100% 50% 100% 50% 
МТА+ 25,06±1,17 10,81±1,17 19,97±4,66 8,78±1,32 3,56±2,54 2,41±1,76 
ALBO-MPCA1 25,57±2,65 7,00±2,45 15,39±0,88 5,22±2,33 2,67±1,53 3,94±2,45 
ALBO-MPCA2 18,19±1,59 4,45±3,84 11,32±3,19 3,94±1,17 5,73±0,76 10,56±1,76 
GREY-MPCA 27,10±2,29 8,27±4,66 2,93±1,17 1,15±0,76 4,20±0,00 3,94±1,16 









4.8. Резултати цитотоксичности екстраката испитиваних материјала 
(тест пролиферације) 
 
Проценат пролиферације ћелија смањивао се са порастом времена екстракције 
материјала, односно био је константан у случају неразблажених екстраката 
материјала GREY-MPCA и 50% разблажених екстраката материјала МТА+ и ALBO-
MPCA2 након седам дана. Пораст у степену пролиферације ћелијске културе уочен је 
у случају неразблажених екстраката материјала ALBO-MPCA1 и ALBO-MPCA2. 
након седам дана. 
 
Табела 12.  (%) Пролиферације (MV±SD) након експозиције ћелијске културе 
100% и 50% екстрактима испитиваних материјала  
Материјал 
& време 
24 h 7-дан 21-дан 
100% 50% 100% 50% 100% 50% 
МТА+ 107,42±5,75 101,87±8,98 98,72±11,67 102,68±2,77 86,49±6,52 89,72±5,44 
ALBO-MPCA1 103,89±4,63 104,69±4,21 109,06±7,38 101,88±3,03 89,86±3,29 93,78±4,45 
ALBO-MPCA2 92,71±6,64 102,57±5,18 111,34±12,18 103,16±3,11 87,40±14,39 74,62±8,73 
GREY-MPCA 89,41±4,04 98,63±5,20 89,39±7,35 93,01±4,15 83,83±3,79 85,56±5,28 
MV- средња вредност; SD- стандардна девијација  
 
Статистички значајне разлике у проценту пролиферације ћелија након излагања 
екстрактима неразблажених раствора материјала уочене су у случају МТА+ између 
група 24 h  и 21-дан, односно у случају ALBO-MPCA1 и ALBO-MPCA2, између група 
24 h  и 21-дан, и група 7-дан и 21-дан (р<0,05). Када је реч о проценту пролиферације 
ћелија након излагања екстрактима 50% разблажених раствора материјала, 
статистички значајне разлике уочене су у случају GREY-MPCA и ALBO-MPCA1 
између група 24 h  и 21-дан, односно у случају МТА+ и ALBO-MPCA2, између група 
24 h  и 21-дан, и 7-дан и 21-дан (р<0,05). Нису регистроване статистички значајне 





раствора екстраката истих материјала независно од времена посматрања (р>0,05) 
(Графикон 8 и 9, Табела 12). 
 
 
Графикон 8. (%) Пролиферације након излагања ћелијске културе 50% екстрактима 
испитиваних материјала. Звездицама су означене статистички значајне разлике 
између испитиваних материјала у оквиру истих група. 
 
 
Графикон 9. (%) Пролиферације након излагања ћелијске културе 100% екстрактима 
испитиваних материјала. Звездицама су означене статистички значајне разлике 





4.9. Резултати цитотоксичности свеже замешаних испитиваних 
материјала (директна метода) 
 
Проценат релативне вијабилности ћелија смањивао се са порастом времена, односно 
био је нижи од 70% једино у случају материјала CH у оба времена посматрања. 
Статистички значајне разлике у проценту релативне вијабилности ћелија нису уочене 
између GREY-MPCA и CH у оба времена посматрања (р>0,05; Графикон 10, Табела 
13). Излед SCAP ћелијских култура у директном контакту са испитиваним 
материјалима приказан је на Сликама 20-27. 
 
Графикон 10. (%) Релативне вијабилности ћелија након излагања свеже замешаним 
испитиваним материјалима. Звездицама су означене статистички значајне разлике. 
 
Табела 13. (%) Релативне вијабилности ћелија (MV±SD) након излагања 
ћелијске културе свеже замешаним испитиваним материјалима  
Материјал & време 48 h 7-дан 
ALBO-MPCA1 101,55±9,27 96,37±9,01 
ALBO-MPCA2 104,26±13,09 83,56±3,87 
GREY-MPCA 87,75±10,96 75,01±7,07 
МТА+ 104,05±13,08 95,09±3,68 
CH 66,04±8,54 56,16±8,72 










Слика 20. SCAP ћелијска култура, материјал ALBO-MPCA1 након 7 
дана (инвертни микроскоп, ×10) 
Слика 21. SCAP ћелијска култура, материјал ALBO-MPCA1 након 7 












Слика 22. SCAP ћелијска култура, материјал ALBO-MPCA2 након 7 
дана (инвертни микроскоп, ×10)  
 
Слика 23. SCAP ћелијска култура, материјал ALBO-MPCA2 након 7 













Слика 24. SCAP ћелијска култура, материјал GREY-MPCA након 7 
дана (инвертни микроскоп, ×10) 
 
Слика 25. SCAP ћелијска култура, материјал GREY-MPCA након 7 













Слика 27. SCAP ћелијска култура, материјал MTA+ након 7 дана  
(NR, ×10) 
 
Слика 26. SCAP ћелијска култура, материјал MTA+ након 7 дана  






4.10. Резултати интрамишићне имплементације испитиваних материјала 
 
Након експерименталног периода од 15 дана, средњe вредности запаљенског 
одговора за материјале MTA+ и ALBO-MPCA1 указивале су на благо до умерено 
запаљење, односно на умерено до интензивно запаљење за групе ALBO-MPCA2 и 
GREY-MPCA. Статистички значајне разлике у интензитету запаљенског одговора у 
односу на контролну групу уочене су код испитиваних материјала ALBO-MPCA2 и 
GREY-MPCA (р<0,05). Средње вредности запаљенског одговара за материјале MTA+ 
и ALBO-MPCA1 указивале су на благо запаљење, односно на благо до умерено 
запаљење за материјале ALBO-MPCA2 и GREY-MPCA, 30 дана по имплементацији. 
Након експерименталног периода од 60 дана, средње вредности запаљенског 
одговара за све испитиване материјале указивале су на благо запаљење. Нису уочене 
статистички значајне разлике у интензитету запаљенског одговора између 
испитиваних материјала и контролних група након 30 и 60 дана (р>0,05).  
Статистички значајне разлике у интензитету запаљенског одговора између 
испитиваних материјала ALBO-MPCA2 и GREY-MPCA након 15 дана регистроване 
су у односу на испитиване материјале ALBO-MPCA1 и МТА
+
, 60 дана након 
имплементације (p<0,05) (Графикон 11, Табела 14). Резултати хистопатолошке 
анализе приказани су на Сликама 28-42.  
Анализирајући присуство џиновских ћелија статистички значајне разлике 
уочене су једино између материјала МТА+ и GREY-MPCA након 15 дана (p<0,05), 
док није било разлика у екстензији запаљењске реакције (p>0,05). Честице ни једног 













Табела 14. Запаљенски одговор ткива (MV±SD) након интрамишићне 
имплементације испитиваних материјала 
  
Mатеријал/Време 15 дана 30 дана 60 дана 
MTA
+
 2,50±0,55 1,67±0,52 1,17±0,41 
ALBO-MPCA1 2,33±0,52 1,50±0,55 1,33±0,52 
ALBO-MPCA2 3,50±0,55 2,67±0,52 1,50±0,84 
GREY-MPCA 3,83±0,75 2,67±0,52 1,83±0,41 
Контрола 1,17±0,41 1,00±0,63 0,83±0,41 
 MV- средња вредност; SD- стандардна девијацијa 
Графикон 11. Интензитет запаљенске реакције ткива након интрамишићне 
имплементације испитиваних материјала. Малим словима су означене 









Слика 28. Материјал ALBO-MPCA1 
15 дана (HE, x16).  
 
Фиброгрануломатозна пролиферација 
са интензивним запаљенским 
инфилтратом, расутим честицама 
материјала (црне стрелице) и 
околним мишићним ткивом без 
запаљенског инфилтрата.  
 
Слика 29. Материјал ALBO-MPCA1 
15 дана (HE, x40).  
 
Детаљ са претходне слике.  
Џиновске ћелије са запаљенским 
инфилтратом изграђеним од 
полиморфонуклеарних леукоцита и 
моноцита.  
 
Слика 30. Материјал ALBO-MPCA1 
30 дана (HE, x4).  
 
Фиброгрануломатозна пролиферација 
са умереним запаљенским 
инфилтратом (црне стрелице), јасно 
ограниченим од околног мишићног 









Слика 31. Материјал ALBO-MPCА1 30 
дана (HE, x16).  
 
Детаљ са претходне слике. Изражена  
макрогафагна активност бројних 
џиновскех ћелија са запаљенским 
инфилтратом изграђеним од моноцита и 
полиморфонуклеарних леукоцита. 
 
Слика 32. Материјал ALBO-MPCА2 30 
дана (HE, x4).  
 
Гранулом типа око страног тела (црне 
стрелице) са уочљивим честицама 
материјала и интензивним запаљенским 
инфилтратом. 
Слика 33. Материјал ALBO-MPCА2 30 
дана (HE, x20).  
 
Детаљ са претходне слике. Фагоцитоза 
испитиваног материјала са запаљенским 
инфилтратом изграђеним од 










Слика 35. Материјал GREY-MPCA 
15 дана (HE, x4).  
 
Фиброгрануломатозна 
пролиферација са интензивним 
запаљенским инфилтратом (црвена 
стрелица) и фокално присутним 
материјалом, нејасно ограниченим од 
околног мишићног ткива  
Слика 36. Материјал GREY-MPCA 
15 дана (HE, x10). 
 
Детаљ са претходне слике. 
Фиброгрануломатозна пролиферација 
са интензивним запаљенским 
инфилтратом и фокално присутним 
материјалом. 
Слика 34. Материјал ALBO-MPCA2 
30 дана (HE, x40).  
 
Детаљ са претходне слике. Џиновске 
ћелије типа око страног тела са 
запаљенским ћелијама расутим 










Слика 38. Материјал GREY-MPCA 
60 дана (HE, x4).  
 
Фиброгрануломатозна 
пролиферација са умереним 
запаљенским инфилтратом и 
фокално присутним материјалом 
(црне стрелице), нејасно 
ограниченим од околног мишићног 
ткива. 
 
Слика 37. Материјал GREY-MPCA 
60 дана (HE, x16).  
 
Фиброгрануломатозна 
пролиферација са интензивним 
запаљенским инфилтратом и 
фокално присутним материјалом 
(црвене стрелице), нејасно 
ограниченим од околног мишићног 
ткива. 
Слика 39. Материјал МТА+ 15 дана 
(HE, x4).  
 
Фиброгрануломатозна 
пролиферација са интензивним 
запаљенским инфилтратом (црне 
стрелице), нејасно ограниченим од 









Слика 41. Материјал МТА+ 30 дана 
(HE, x20). 
 
Детаљ са претходне слике. 
Расуте честице испитиваног 
материјала у директном контакту са 
фибробластима, колагеним 
влакнима и инфламаторним 
ћелијама. 
 
Слика 40. Материјал МТА+ 30 дана 
(HE, x4).  
 
Фиброгрануломатозна 
пролиферација са умереним 
запаљенским инфилтратом (црне 
стрелице), јасно ограничена од 
околног мишићног ткива без 
запаљенског инфилтрата. 
 
Слика 42. Негативна контрола 60 
дана (HE, x4). 
 
Танка фиброзна капсула без 
запаљенског инфилтрата (црна 
звездица), јасно ограничена од 







4.11. Резултати интракоштане имплементације испитиваних материјала 
 
Након експерименталног периода од 30 дана, средње вредности запаљенског 
одговара за све испитиване материјале указивале су на благо до умерено запаљење, 
односно 90 дана по имплементацији на благо запаљење (Графикон 12, Табела 15). 
Статистички значајне разлике у интензитету запаљенског одговора у односу на 
контролу групу уочене су код сви испитиваних материјала (р<0,05), осим у случају 
ALBO-MPCA1 након 90 дана. Анализирајући екстензију запаљења и присуство 
џиновских ћелија нису утврђене статистички значајне разлике између материјала 
(р>0,05).  
У већини узорака ALBO-MPCA1 након 30 дана, новостворено калцификовано 
ткиво је било трабекуларне грађе, непотпуно минерализовано са минималним 
дисконтинуитетима (Оцена 2) и минимално присутним фиброваскуларним фокусима. 
Доминирала је директна веза новоформираног ткива и испитиваног материјала 
(83,3%). Након 90 дана новостворено калцификовано ткиво је било трабекуларне 
континуиране грађе (Оцена 3), при чему се није мењала природа везе између 
материјала и новоформираног коштаног ткива (Слике 43-46, 55-57). 
У већини узорака ALBO-MPCA2 након 30 дана, новофрмирано калцификовано 
ткиво је било трабекуларне грађе, непотпуно минерализовано са присутним 
дисконтинуитетима (Оцена 2) и израженим фиброваскуларним фокусима. 
Доминирала је мешовита веза новоформираног ткива и испитиваног материјала 
(83,3%). Након 90 дана новостворено калцификовано ткиво је било трабекуларне 
континуиране грађе (Оцена 3), са мање фиброваскуларних фокуса уз углавном 
присутну мешовиту везу (66,6%); односно у случају два узорка уочена је директна 
веза између испитиваног материјала и новоформираног коштаног ткива (Слике 47, 
48, 58). 
У половини узорака GREY-MPCA након 30 дана, новостворено калцификовано 
ткиво је било трабекуларне континуиране грађе (Оцена 3), уз уочљиву диретну везу 
са новоформираним ткивом (100%), односно у два узорка са минималним 





Након 90 дана новостворено калцификовано ткиво је у већини узорака било 
трабекуларне континуиране грађе (Оцена 3), са минимално фиброваскуларних 
фокуса (Слике 49-52, 59, 60). 
У већини узорака МТА+ након 30 дана, новостворено калцификовано ткиво је 
било трабекуларне континуиране грађе (Оцена 3). Испитивани материјал МТА+ 
оставаривао је диретну везу са новоформираним коштаним ткивом (100%). Након 90 
дана хистопатолошки налаз се није значајно разликовао, као ни природа везе 
материјала и новоформираног коштаног ткива (Слике 53, 54, 61, 62), док је у већини 








Графикон 12.  Интензитет запаљенске реакције након интракоштане 









Слика 43. Материјал ALBO-MPCA1 30 дана (HE, x16).  
Новоформирано коштано ткиво трабекуларне грађе у директном контакту са материјалом 
(црне стрелице) и мононуклеарним лимфоцитним инфилтратом (црна звездица). 
 
Слика 44. Материјал ALBO-MPCA1 30 дана (HE, x20).  







Слика 46. Материјал ALBO-MPCA1 90 дана (HE, x40).  
Детаљ са претходне микрофотографије. Џиновска мултиједарна ћелија са 




Слика 45. Материјал ALBO-MPCA1 90 дана (HE, x16).  
Новоформирано коштано ткиво са фокално присутним материјалом у директном 
контакту (црне стрелице) и гранулационим ткиво са бројним хистиоцитима и 









Слика 47. Материјал ALBO-MPCA2 90 дана (HE, x16).  
Новоформирано трабекуларно коштано ткиво са бројним остеобластима у директном и 




Слика 48. Материјал ALBO-MPCA2 90 дана (HE, x20).  
Детаљ са претходне микрофотографије. Директан контакт материјала и 










Слика 49. Материјал GREY-MPCA 30 дана (HE, x4).  
Новоформирано трабекуларно коштано ткиво са бројним остеобластима (црне 




Слика 50. Материјал GREY-MPCA 30 дана (HE, x20).  











Слика 51. Материјал GREY-MPCA 90 дана (HE, x16).  
Новоформирано трабекуларно коштано ткиво са остеобластима на периферији (црне 
стрелице) и гранулационим ткивом са појединачним хистиоцитима (црна звездица). 
 
 
Слика 52. Материјал GREY-MPCA 90 дана (HE, x16).  
Новоформирано коштано ткиво трабекуларне грађе, регуларно минерализовано, са 









Слика 53. Материјал MTA+ 30 дана (HE, x4).  
Новоформирано трабекуларно коштано ткиво са остеобластима на периферији (црна 
стрелица), груписаним хистиоцитима и малобројним плазмоцитима (црна звездица). 
 
Слика 54. Материјал MTA+ 90 дана (HE, x16).  
Новоформирано коштано ткиво трабекуларне грађе и регуларне минерализације у 









Слика 55. Материјал ALBO-MPCA1 30 дана (trichrome-Masson, x16).  
Новостворено коштано ткиво трабекуларне грађе (црне стрелице) прожето фокусима 
фиброваскулуларне пролиферације. 
 
Слика 56. Материјал ALBO-MPCA1 30 дана (trichrome-Masson, x20).  
Детаљ са претходне слике. Новоформирано хиперцелуларно коштано ткиво 









Слика 57. Материјал ALBO-MPCA1 90 дана (trichrome-Masson, x4).  
Новоформирано трабекулрано коштано ткиво у директном контакту са остацима 
материјала (црнаа стрелица), организована фиброплазија (црна звездица). 
 
 
Слика 58. Материјал ALBO-MPCA2 90 дана (trichrome-Masson, x4).  
Новоформирано коштано ткиво трабекуларне грађе (црна стрелица) са диспергованим 








Слика 59. Материјал GREY-MPCA 30 дана (trichrome-Masson, x16).  
Новоформирано трабекуларно коштано ткиво са честицама материјала у директном 




Слика 60. Материјал GREY-MPCA 90 дана (trichrome-Masson, x16).  
Новоформирано коштано ткиво трабекуларне грађе у директном контакту са 











Слика 61. Материјал МТА+ 30
 дана (trichrome-Masson, x4).  
Новоформирано коштано ткиво трабекуларне грађе са честицама материјала у 




Слика 62. Материјал МТА+ 30 дана (trichrome-Masson, x16).  
















30 дана 90 дана 
IIR BR FBR IIR BR FBR 
MTA
+
 2,50±0,55 2,50±0,55 0,17±0,33 1,00±0,63 2,83±0,41 0 
ALBO-MPCA1 2,67±0,52 1,83±0,75 0,41±0,52 0,83±0,41 2,83±0,41 0 
ALBO-MPCA2 2,83±0,41 1,67±0,82 0,17±0,33 1,50±0,55 2,33±0,82 0,17±0,33 
GREY-MPCA 2,67±0,52 2,33±0,82 0,41±0,52 1,67±0,82 2,83±0,41 0 
Контрола 1,17±0,41 1,17±0,41 0 0,16±0,41 1,83±0,75 0 
IIR- интензитет запаљенске реакције, FBR- присуство џиновских ћелија типа око страног тела, BR- 
коштана регенерација, MV- средња вредност; SD- стандардна девијацијa 
 
 
Графикон 13. Интензитет коштане регенерације након имплементације испитиваних 







Статистички значајне разлике у погледу коштане регенерације уочене су након 
90 дана између испитиваних материјала MTA+, GREY-MPCA, ALBO-MPCA1 и 
контролне групе (р<0,05; Графикон 13, Табела 15). Статистичком анализом нису 
утврђене значајне разлике између материјала у погледу континуитета новоствореног 
калцификованог ткива, његове морфологије и природе везе материјала и 
новоствореног коштаног ткива (р>0,05).  
 
 
4.12. Резултати директног прекривања пулпе зуба 
 
Резултати директног прекривања пулпе екстрахованих хуманих зуба након 
експерименталног периода од 15 дана, указивале су на умерено запаљење за групе 
MTA
+
 и ALBO-MPCA1, односно на интензивно запаљење за групе ALBO-MPCA2 и 
GREY-MPCA. Статистички значајне разлике у интензитету запаљенског одговора 




Након експерименталног периода од 30 дана, средње вредности запаљенског 
одговара за групе MTA+ и ALBO-MPCA1 указивале су на благо до умерено запаљење, 
односно на умерено до интензивно запаљење за групе ALBO-MPCA2 и GREY-MPCA 
(Графикон 14, Табела 16). Резултати хистопатолошке анализе приказани су на 
Сликама 63-64. 
 
Табела 16. Инфламаторни одговор ткива (MV±SD) након директног 
прекривања пулпе 
Материјал/Време  15 дана 30 дана 
MTA
+
 2,50±0,55 2,33±0,52 
ALBO-MPCA1 2,67±0,52 2,67±0,82 
ALBO-MPCA2 3,50±0,55 3,00±0,63 
GREY-MPCA 3,83±0,75 3,33±0,52 










Слика 63. а) Директно прекривање пулпе, материјал ALBO-MPCA2, 15 дана. 
Очуваност одонтобластног слоја (црна стерлица; HE, x4); б) Директно 
прекривање пулпе, материјал ALBO-MPCA1, 15 дана. Запаљенска реакција 
пулпног ткива непосредно испод места пласирања материјала (црна стрелица; 
HE, x16). 
Слика 64. а) Директно прекривање, материјал GREY-MPCA, 15 дана. Интензивна 
запаљенска реакција (HE, x20); б) Директно прекривање, материјал MTA
+, 15 дана. 














































Иако FDA дефинише денталне материјале као медицинска средстава у смислу 
испитивања њихове биокомпатибилности, реално је очекивати да ће се ти ставови у 
будућности променити ако узмемо у обзир чињеницу да неки дентални материјали 
јасно остварују своје примарне ефекте хемијским путем. Узмимо за примере 
антикариогени ефекат глас-јономер цемената реализован путем ослобађања 
флуорида; способност имплантата да индукују стварање новог коштаног ткива или 
способност МТА и калцијум-хидроксида да стимулишу стварање терцијарног 
дентина.  
Препоручени као прва инстанца у испитивању биокомпатибилности новог 
материјала, in vitro тестовима је могуће контролисати услове гајења ћелија и њихову 
интеракцију са материјалом, али и детаљно и прецизно мерити ћелијски одговор. In 
vitro тестови су ефикасни, нису скупи и подложни су лакој репродукцији. С друге 
стране, in vitrо тестови нису довољно релевантни за клиничку употребу материјала и 
подразумевају дефинисање низа варијабли (ISO 10993-1). 
И поред законских норматива и финансијских аспеката, анимали модели за 
испитивање бикомпатибилности могу бити тако конструисани да опонашају 
клиничку употребу материјала до одређене мере, генерално су јефтинији од 
клиничких тестова, захтевају мање времена за реализацију и у већој мери могу бити 
контролисани. Поред тога, животиње могу бити изложене дејству материјала или 
њиховим продуктима у дозама и путевима администрације у различитим 
стадијумима живота које из етичких разлога није могуће применити на човеку 
(Schmalz, 1997). 
Потенцијална могућност да маскирају неки од важних биолошких одговора 
лежи у неколико специфичних недостатака тестова биокомпатибилности на 
анималим моделима. Као прво, биолошки одговор различитих врста на испитивани 
материјал може бити драматично различит. Друго, ограничења у дизајнирању 
анималних модела који ће у потпуности опонашати интеракцију човек - материјал 





комплексна због симултаног одвијања бројних процеса у организму експериментане 
животиње. Тако крајњи одговор ткива може бити јасан, али допринос појединачних 
механизама који се одвијају тешко је рашчланити (Wataha, 2012). 
Тестови на анималим моделима намећу неколико јединствених изазова. Прво, 
питање адекватне контроле како би се обезбедила њихова што већа 
репродуцибилност (нехируршка регија, позитивна и негативна контрола, sham 
хирургија како би се утврдио утицај саме хируршке интервенције). С друге стране, 
јако је тешко квантитативно проценити интеракцију материјалa и ткива, а да се при 
томе та интеракција не поремети или резултати неадекватно интерпретирају (енгл. 
Heisenberg uncertanity effect). Неизоставно се намеће и питање етичких и законских 
регулатива, као и проблем статистичке анализе, односно дефинисање независних 
варијабли које се из етичких и финансијских разлога често пренебегавају, нпр. ако се 
на једној експерименталној животињи користи више зуба, онда сваки појединачни 
зуб у оквиру експеримента не може да представља независну варијаблу (Anderson, 
2001).  
 
5.1. Дискусија резултата карактеризацијe испитиваних материјала 
 
Раних деведесетих година прошлог века МТА је представљен као материјал избора за 
ретроградне испуне (Torabinejad et al., 1995). Данас, МТА се у виду различитих 
комерцијалних производа користи у бројним ендодонтским и орално-хируршким 
захватима са значајним клиничким успехом (Torabinejad et al., 1995; Simon et al, 2007; 
Cetenovic et al., 2013). МТА остварује добро апексно заптивање у присуству влаге и 
постиже високу pH вредност (10,2 на 12,5) у прва три сата после мешања (Torabinejad 
et al., 1995; Danesh et al., 2006). In vitro и in vivo студије на анималним моделима и 
хуманим зубима потврдила су његову биокомпатибилност (Silva, 2006), 
биоактивност и биоиндуктивност (Oviir et al., 2006; Guven et al., 2007). Међутим, 
материјали на бази МТА показују неколико недостатака у смислу отежане 
манипулације изазване њиховом сувом конзистенцијом, дугим временом везивања 





(Torabinejad et al., 1995; Chng et al., 2005).  
Стога постоји константна потрага за новим материјалима сличног хемијског 
састава који показују бољу активност и боља механичка својства. Примењена, 
потпуно иновативна метода заснована на комбинацији сол-гел процеса и реакције 
само-сагоревајућих таласа у оквиру наше студије, омогућила је да поменути 
недостатци у току синтезе материјала на бази калцијум-силиката, пре свега у смислу 
скраћивања времена везивања кроз њихову убрзaну хидратацију фаза, буду 
превазиђени. 
Реакција између C3S фазе и воде главни је фактор у процесу везивања и 
стврдњавања цемента на бази калцијум-силиката. Током ове реакције зрна калцијум-
силиката се навлаже и узрокују брзо ослобађање Ca2+ и OH- јона са површине сваког 
зрна. Процес трансформације C3S фазе у аморфни калцијумсилика-хидрат (CSH) 
познат је као тоберморит гел (Cong and Kirkpatrick, 1996; Ridi et al., 2006). CSH може 
бити променљивог састава, a прва структурна формула додељена овом једињењу 
била је Ca2[SiO2(OH)2]2[Ca(OH)2] (Taylor and Howison, 1956; Bonaccorsi et al., 2004).  
Тешкоће у одређивању тачне реакције хидратације повезане су са проблемом 
утврђивања тачне структуре и одговарајуће формуле тоберморита. Претпоставка је 
да је идеална формула тоберморита 4CaO·Ca(OH)2·6SiO2·4H2O. Централни део 
сваког слоја тоберморита сличан је октаедарском слоју у минералу глине, који би се 
могао описати као искривљени клацијум-хидроксидни слој лишен свих атома 
водоника. Ипак, сматра се да у молекулу тоберморита има више SiOH група него што 
је представљено идеалном формулом, уз одговарајућу замену воде из међуслоја 
хидроксилним групама (Chen et al., 2004; Churakov, 2009). У складу са тим, C3S фаза 
вероватно реагује веома брзо и вода постаје изненада засићена калцијум-
хидроксидом (у току неколико минута). Исто се дешава и са β-C2S фазом, али знатно 
спорије. Као резултат хидратације калцијум-силиката долази до стварања калцијум-
хидроксида (портландит) и једног члана подгрупе тоберморита (G, тоберморит 11) 
(Churakov, 2009). 
XRD анализе након хидратације у оквиру наше студије указују на присуство 





испитиваних материјала, односно процес везивања β-C2S и C3S фаза. Док су активне 
силикатне фазе подлегле процесу трансформације, калцилит, Bi2O3 и BaSO4 фаза 
остале су непромењене. У хидратисаним узорцима испитиваних материјала такође је 
детектовано и присуство портландит фазе, али у мањим количинама, што је у складу 
са резултатима сличних студија (Dammaschke et al., 2005; Camilleri, 2007; Camilleri, 
2008).  
EDS анализа испитиваних материјала потврдила је да је однос Ca:Si ~ 2.7 at%, 
штo je еквивалентно односу CaO:SiO2, а упућује на хомогену расподелу фаза у 
узорцима (C3S/C2S=2:1) (Dammaschke et al., 2005; Camilleri, 2007; Camilleri, 2008). 
Величина кристала, израчуната Шереровом једначином, у случају C3S и C2S фаза, 
била је 19,9 nm, што потврђује да су синтетисани материјали адекватно дизајнирани. 
Поред XRD анализе, FTIR анализа је посебно погодна за праћење аморфних 
фаза, односно како процес хидратације напредује, трикалцијум-силикат и дикацијум-
силикат бивају конзумирани, уочавају се у већем обиму калцијумсилика-хидрат 
(тоберморит) и калцијум-хидроксид. FTIR спектра хидратисаних узорака 
испитиваних материјала у овој студији доказала је могућу комбинацију тоберморита 
величине 1,4 и 1,1 nm. Уочене линије на 3726 cm-1 и 3718 cm-1 указивале су на 
присуство 1,4 тоберморита који садржи слабо раздвојене линије у распону од 2800 
cm
-1





 и 2880 cm-1 и 2990 cm-1, 2938 cm-1 и 2872 cm-1 такође доказују 
присуство тоберморита 1,4 nm (Cong & Kirkpatrick, 1996). Истежуће вибрације Si-O 
на Q3 месту, типичне за присуство тоберморита величине 1,1 nm, биле су 




Величина честица хидратисаних узорака испитиваних материјала, израчуната 
коришћењем SEM, варирала је од 90 nm до 500 nm, и била је најмања у случају 
ALBO-MPCA1, што упућује на закључак да новосинтетисани материјали имају 
одговарајућу морфологију површине. Поредећи величину честица испитиваних 
материјала добијену SEM анализом и величину кристала помоћу XRD анализе, може 





мале кристале што указује на потенцијалну биолошку активност синтетисаних 
система (Xia et al., 2013; Lin et al., 2013). Такође, познато је да честице мање од 1,5 
μm, односно мање од промера дентинских тубула (Komabayashi & Spangberg, 2008; 
Storm et al., 2008), имају пресудну улогу у остваривању доброг маргиналног 
заптивања, као важне каракеристике материјала којима је примарна индикација 
апикална оптурација младих сталних зуба са незавршеним рaстом корена. Очекивано 
је да ће последица дизајнирања материјала на бази наночестица бити и увећана 
кохезивност, а тиме и лакша манипулација, што је од изузетног значаја за њихову 
клиничку употребу. 
Структуре изграђене од три-хијерархијска нивоа (агломерати, кристали и 
честице), на шта упућују резултати хемијске карактеризације испитиваних 
материјала у оквиру наше студије, имају потенцијално велику биолошку употребну 
вредност, обзиром да нису деструктивни (димензије агломерата нису компарабилне 
са каналима унутар ћелијских мембрана), а наноелементи (кристали) омогућавају 
изразиту активност ових система, неопходну за њихово брзо везивање по пласирању 
у витална ткива.  
 
5.2. Дискусија резултата испитивања pH и кинетике ослобађања јона 
 
У оквиру наше студије, свежи раствори наносинтетисаних материјала на бази 
калцијум-силиката били су високо алкални у току 24 h (изнад 11,2), што је у складу 
са резултатима ранијих студија (Fridland & Rosado, 2003; Sarkar et al., 2005; Antunes et 
al., 2006; Ozdemir et al., 2008; Natale et al., 2015). Међутим, pH вредности екстраката 
свих испитиваних материјала су биле благо алкалне (око 8). Ова карактеристика 
може да буде изузетно повољна са аспекта биоактивности новосинтетисаних 
материјала, као што је повећање новоа алкалне фосфатазе (енгл. Alkaline phosphatase- 
ALP) и коштаног морфогеног протеина-2 (енгл. Bone morphogenic protein- BMP-2) 
што је доказано у условима pH средине која је у границама физиолошких (Okabe et 
al. 2006). Сличи резултати, као и у нашој студији, приказани су и у скоријим 





силиката постепено опадале у функцији времена, и након 28 дана биле су готово 
неутралне (Gandolfi et al., 2014).  
Један од предуслова за остваривање позитивног биолошког одговора 
материјала на бази калцијум-силиката јесте и константно ослобађање јона калцијума 
(Valerio et al., 2009; Marie, 2010; Sangwan et al., 2013), на шта упућују и резултати 
наше студије који су у сагласности претходним истраживањима (Fridland & Rosado, 
2003; Sarkar et al., 2005; Antunes et al., 2006; Ozdemir et al., 2008). Новије студије 
наводе да ацидна средина смањује количину ослобођених јона калцијума у односу на 
неутралну (Natale et al., 2015), супротно приказаном за јоне бизмута (Camilleri et al., 
2007). Ови податци су јако важни са аспекта клиничке примене материјала на бази 
калцијум-силиката у средини где постоји запаљенски процес, што би потенцијално 
могло негативно да се одрази на њихову биокомпатибилност. Имајући у виду 
потенцијалну клиничку апликацију испитиваних материјала, као и чињеницу да је 
концентрација ослобођеног бизмута у оквиру наше студије у току времена била у 
константном порасту (нижа случају материјала ALBO-MPCA1 у односу на контролни 
материјал MTA+ изузев након 24 h), смернице за даља истраживања односила би се 
на испитивање утицаја промена pH средине на кинетику ослобађања јона који би 
могли да утичу на биокомпатибилност новосинтетисаних материјала. 
Од других катјона који могу да компромитују бикомпатибилност 
новосинтетисаних материјала издваја се: алуминијум, чије је ослобађање у функцији 
времена опадало; гвожђе, које није регистровано ни у једном узорку испитиваних 
материјала; и бакар, који је детектован у изузетно ниским концентрацијама једино у 
узорцима материјала GREY-MPCA (Radziun et al., 2011; Yang et al., 2011; Sarkar & 
Sil, 2014; Rodhe et al., 2015). Вредности ослобођеног баријума за узорке GREY-MPCA 
као значајно ниже, константно су опадале у току 21 дана, за разлику од ALBO-
MPCA2. Узимајући у обзир податке из литератре који се односе на ефекте баријум-
сулфата (Kim et al., 2002), добијени резултат у оквиру наше судије, могли  би 
негативно да се одразе на биокомпатибилност материјала ALBO-MPCA2. Супротно, 
једино регистровано ослобађање јона силицијума, које је било у константном 





позитивне ефекте на биокомпатибилност и биоактивност материјала GREY-MPCA 
(Damen & Ten Cate, 1992; Zreiqat et al., 2002; Yamasaki et al., 2002; Jugdaohsingh et al., 
2004). 
По сазнањима аутора ове студије постоји јако ограничен број студија које су 
вршиле анализу кинетике отпуштања јона из узорака материјала на бази калцијум-
силиката, осим јасно документованих резултата везаних за ослобођање јона 
калцијума, што овим резултатима даје посебну важност и ствара простор за даља 
истраживања. 
 
5.3. Дискусија резултата in vitro испитивања биокомпатибилности 
материјала 
 
Идеалан ендодонтски материјал требало би да поседује следеће карактеристике: 
способност адхеренције за дентин, добро апикално затварање, нерастворљивост у 
ткивним течностима, димензиону стабилност, лакоћу при манипулацији, 
нересорптивност, рендгенконтрастност, дуго радно време, кратко време везивања и 
биокомпатибилност (Parirokh & Torabinejad, 2010). Студије које се баве испитивањем 
биокомпатибилности материјала или њихових екстракта на примарним или 
перманентним ћелијским линијама могу да процењују ћелијску вијабилност, 
карактеристике контакта ћелија и материјала, експресију/супресију појединих 
цитокина и маркера биолошке активности итд. 
MTT је функционални, колориметријски тест за индиректно испитивање 
цитотоксичности, који се заснива на способности ензима митохондријалне 
дехидрогеназе да у живим, метаболички активним ћелијама конвертује жуту 
тетразолијумску со у љубичастоплаве кристале формазана. Мерењем оптичке 
густине ратворених кристала формазана, омогућена је оцена метаболичке активности 
ћелија (Zhuang  et al., 2007). 
У нашим експериментима МТТ тестом је процењиван проценат метаболичке 
активности у односу на контролне ћелије гајене у медијуму без екстракта 





показује цитотоксичност, очекивано је да ће доћи до смањења метаболичке 
активност ћелија у датом узорку. У циљу утврђивања зависности метаболичке 
активности од концентрације, испитивани су ефекти различитих концентрација 
свежих раствора материјала, као и разблажених и неразблажених екстраката везаних 
материјала (24 h, 7 дана и 21 дан). Узимајући у обзир хемијски састав, сложен и 
недовољно разјашњен процес везивања материјала на бази калцијум-силиката, 
праћен различитом динамиком ослобађања јона, у оквиру ове студије спроведене су 
и pH и ICP-OES анализе раствора испитиваних материјала. 
Експериментални модел у оквиру наше студије, који се односио на испитивање 
биокомпатибилности екстраката везаних материјала помоћу МТТ теста, дизајниран је 
по угледу на студију Modareszadeh и сарадника (Modareszadeh et al., 2011). 
Занимљиво је да су поменути аутори уочили пролонгирану цитотоксичност 
неразблажених екстраката ProRoot MTA након 14 дана, али су вредности 
метаболичке активности ћелија L-929 биле највише након 21 дана (Modareszadeh et 
al., 2011). Статистички значајна разлика уочена је између 50% разблажених и 
неразблажених раствора након 24-часовне и 7-дневне екстракције, док је у оквиру 
нашег истраживања значајна разлика између 50% разблажених и неразблажених 
раствора у случају свих испитиваних материјала запажена након 21-дневне 
екстракције.  
Резултати студије Modareszade и сар. само делимично подржавају резултате 
наше студије, обзиром да је анализа података упућивала на пораст метаболичке 
активности L-929 ћелија у односу на време екстракције када је реч о 50% 
разблаженим растворима екстраката свих испитиваних материјала; неразблаженим 
екстракатима материјала МТА+, као и неразблаженим 24-часовним и 7-дневним 
екстракатима материјала ALBO-MPCA2, ALBO-MPCA1 и GREY-MPCA. Поред 
разлика у хемијском саставу испитиваних материјала, на добијене резултате у ове две 
студије, могле су да имају утицај и разлике у односу површине узорака материјала и 
запремине медијума који је коришћен за екстракцију. Ипак, наши резултати били су 





биокомпатибилности материјала на бази калцијум-силиката (De Deus et al., 2005; 
Koulaouzidou et al., 2005; Camilleri et al., 2005; Yoshino et al., 2013). 
Највећи пад у метаболичкој активности, који није превазилазио дозвољене 
вредности дефинисане ISO стандардом, забележен код неразблажених раствора 
материјала ALBO-MPCA2 након 21-дневне екстракције, може да буде последица 
кумулативног ефекта ослобођених јона алуминијума (163,7 µg/L) и константног 
пораста у концентрацији јона баријума. Забележени тренд у истој групи односио се и 
на испитиване материјале GREY-MPCA и ALBO-MPCA1, што може бити објашњено 
највишом кумулативном концентрацијом јона алуминијума (519,74 µg/L) у случају 
материјала GREY-MPCA; односно динамиком његовог ослобађања у случају ALBO-
MPCA1 (недетектован након 21 дана у случају МТА
+), будући да је кумулативна 
концентрација јона алуминијума била слична у поређењу узорака материјала ALBO-
MPCA1 (148,5 µg/L) и МТА
+
 (145,5 µg/L).  
Сматра се да су једињења разних метала која се налазе у саставу материјала на 
бази калцијум-силиката главни чиниоци који могу да испоље негативан утицај на 
њихову биокомпатибилност (Radziun et al., 2011; Sarkar and Sil, 2014; Rodhe et al., 
2015). Посебна пажња усмерена је на оксид бизмута, као најчешће коришћено 
радиоконтрастно средство (Camilleri et al., 2005), као и на баријум-сулфат 
(употребљен у току синтезе материјала ALBO-MPCA2), обзиром да представљају 
само пуниоце који немају утицаја на процес хидратације материјала на бази 
калцијум-силиката (Camilleri, 2010). Иако литература показује контраверзни ефекат 
оксида бизмута у погледу његове биокомпатибилности (Camilleri et al., 2005; Min et 
al., 2007; Kim et al., 2008; Gomes Cornélio et al., 2011), на основу резултати наше 
студије може се закључити да бизмут-оксид нема значајан утицај на 
биокомпатибилност испитиваних материјала како су забележене ниже вредности 
ослобођеног бизмута у случају ALBO-MPCA1 (12,1 µg/L) након 21-дневне 
екстракције, као и његова кумулативна концентрација (21 µg/L) у поређењу са MTA+ 
(17,7 µg/L након 21-дневне екстракције; кумулативна вредност 25,7 µg/L). Са друге 
стране, кинетика pH екстраката материјала ALBO-MPCA2, ALBO-MPCA1 и GREY-





pH вредности су биле слабо базне, и као такве нису могле да имају значајан утицај на 
метаболичку активност ћелија. 
Анализом утицаја раствора свежих материјала на ћелијску активности запажена 
је њена зависност од концентрације материјала GREY-MPCA помоћу МТТ теста. На 
основу резултата наше студије, иста зависност није доказана у случају испитиваних 
материјала ALBO-MPCA1, ALBO-MPCA2 и МТА
+
. Слична метаболичка активност 
ћелија регистрована је у односу на све испитиване материјале у најнижој тестираној 
концентрацији (12,5 mg/mL), као и између материјала ALBO-MPCA1 и МТА
+
 
(концентрација 25 mg/mL), и између ALBO-MPCA2 и GREY-MPCA (концентрација 
50 mg/mL). Контролни материјал МТА+ испољио је пораст метаболичке активности у 
односу на контролне ћелије у свим тестираним концентрацијама. Исти тренд 
одликовао је и друге испитиване материјале, изузев највише испитиване 
концентрације материјала (100 mg/mL), али су те вредности и даље биле 
задовољавајуће (изнад 89%). Овај резултат се може довести у везу са кинетиком pH 
свежих раствора материјала МТА+, која је константно опадала у функцији времена за 
разлику од других испитиваних материјала. Међутим иако је нашим резултатима 
утврђен пораст метаболичке активности, не може се са сигурношћу тврдити да је 
наступила и пролиферација ћелија у ћелијској култури, како је то раније навођено 
(De Deus et al., 2005), обзиром да је МТТ индиректан тест цитотоксичности који 
једино говори о митохондријалној активности.  
У циљу испитивања директне цитотоксичности екстраката материјала, који су 
били предмет истраживања наше студије, коришћен је LDH тест. Овим тестом се 
вијабилност ћелија процењује на основу количине лактат дехидрогеназе која се 
ослободи у екстраћелијску средину. Количину лактат дехидрогеназе која је директно 
пропорционална броју вијабилних ћелија, могуће је одредити након лизирања ћелија 
(Marques et al., 2002). У нашим експериментима LDH тестом је одређиван број 
вијабилних ћелија у односу на позитивну контролну групу, односно ћелије лизиране 
нејонским детерџентом Triton X-100 (3%) који условљава максимално ослобађање 





Раније су Karimjee и сар., писали о порасту токсичности МТА у односу на 
ћелијске културе периодонталног лигамента после дужег времена екстраховања 
материјала применом LDH теста (Karimjee et al., 2006). Супртно налазима Karimjee и 
сар., у нашем истраживању проценат цитотоксичности опадао је са порастом времена 
екстракције материјала, осим код 50% разблажених екстраката материјала ALBO-
MPCA2 и GREY-MPCA, али та разлика није била већа од 6%. Статистички значајне 
разлике у проценту цитотоксичности између разблажених и неразблажених раствора 
уочене су након 24-часовне екстракције код свих испитиваних материјала, односно у 
случају МТА+, ALBO-MPCA1 и ALBO-MPCA2 након 7-дневне екстракције, док након 
21-дневне екстракције није постојала разлика у цитотоксичном ефекту испитиваних 
материјала. То објашњава да степен отпуштених, потенцијално штетних материја 
непосредно након припреме материјала расте, да би касније опадао, а током времена 
цитотоксични ефекат потенцијално слаби.  
Како ни MTT, ни LDH тест не могу са потпуном сигурношћу да потврде да ли 
је уследила пролиферација ћелија у ћелијској култури, као најрелевантнијег 
показатеља цитотоксичности неког материјала, степен пролиферације ћелија, у 
оквиру наше студије, утврђен је на основу степена уградње радиоактивног 3H-
тимидина у ланац ДНК у току репликације. Резултати експеримента су потврдили да 
екстракти ни једаног од испитиваних материјала не испољавају цитотоксични ефекат 
на култури L-929 фибробласта, обзиром да степен пролиферације ћелија није био 
нижи од 74% независно од времена посматрања. Такође, да је реч о 
биокомпатибилним материјалима упућује и податак да је пролиферација ћелија изнад 
100% у оквиру наше студије евидентирана у случају неразблажених и 50% 
разблажених раствора материјала МТА+ и ALBO-MPCA1 након 24-часовне 
екстракције, ALBO-MPCA1 и ALBO-MPCA2 након 7-дневне екстракције, односно 
50% разблажених раствора материјала ALBO-MPCA2 након 24-часовне и МТА
+
 
након 7-дневне екстракције.  
Слично су потврдили и резултати Bonson и сар., који су користили 
флуоросцентну боју- CyQUANT GR (везује за оштећену ДНК) како би утврдили 





(Bonson et al., 2004). Нижи степен цитотоксичност показали су екстракти материјала 
у односу на свеже замешане (Bonson et al., 2004), што је у потпуности очекиван и 
конзистентан резултат са наводима наше студије, ако се узме у обзир сложени процес 
везивања материјала на бази калцијум-силиката, кинетика ослобађања јона и промене 
pH вредности у току њиховог везивања.  
Како би дефинисали промене које настају при директном контракту материјала 
на бази клацијум-силиката и културе ћелија, истраживачи су најчешће прибегавали 
коришћењу SEM анализе. Поменутом методом потврђена је нормална морфологија, 
адхезија и ћелијски раст периодонталних фибробласта на површини 24-часовно 
везаних узорака GМТА (Balto, 2004). Међутим, исте ћелије засејане на површини 
свеже замешаних GMTA узорака испољиле су лоптасту морфологију са јасно 
уочљивим површинским недостацима и одсутном адхезијом. На основу ових 
резултата могло се закључити да су везани узорци GMTA мање токсични од свеже 
замешаних. У складу са овим били су резултати Saidon-а и сар., који су утврдили да 
дуже време везивања значајно смањује токсичност MTA и PC (Saidon et al., 2003). 
Ови резултати нису међутим у сагласноти са истраживањем Nakayama и сар., који 
наводе да је остеобластна диференцијација ћелија супримирана у контакту са МТА, 
иако није инхибиран ћелијски раст (Nakayama et  al., 2005). Проучавајући разлике у 
морфологији и адхезији мишјих остеобласта и MG-63 ћелија остеосаркома засејаних 
на површини ProRoot GMTA и ProRoot WMTA, Pérez и сар. су уочили добро 
адхериране обе врсте ћелија једино на површини узорака ProRoot GMTA (Pérez et al., 
2003). Супротно наведеном, Camilleri и сар. закључују да нема разлика у степену 
пролиферације ћелија у односу на узорке WMTA и GMTA, али је занимљив податак 
да су 24-часовно везани узорци били биокомпатибилнији од 28-дневних (Camilleri et 
al., 2004).  
Главни проблем употребе SEM методе у испитивању директне 
цитотоксичности материјала на бази калцијумсиликата представља реакција 
материјала са фосфатним пуфером, који се користи као медијум за припрему узорака, 
што за последицу има стварање кристала калцијум-фосфата на његовој површини. 





анализу, изазива карбонизацију материјала и тиме мења њихову површинску 
структуру, што има утицаја на ефекте ћелијске адхезије. Такође, чињеница да су 
аутори у својим студијама користили различите врсте ћелијских култура, различите 
комерцијалне препарате материјала на бази калцијум-силиката, свеже замешане или 
везане у различитим временским периодима, може да буде разлог прикупљањa 
наведених контрадикторних резултата. 
Сходно наведеним ограничењима примењених методологија, у оквиру нашег 
истраживања, директан контакт свеже припремљених испитиваних материјала и 
ћелијске културе, процењиван је бојењем неутрално црвеном. Овај тест се заснива на 
инкорпорацији неутрално црвене боје у лизозомима виталних ћелија. Уколико 
токсичне супстанце оштете ћелијску мембрану или јако осетљиву мембрану 
лизозома, биће смањено преузимање неутрално црвене боје путем активног ћелијског 
транспорта и даље њена инкопрорација у лизозоме. Овај тест тако обезбеђује 
„осетљив сигнал“ о интегритету ћелије и инхибицији ћелијског раста, односно 
омогућава да се направи разлика између оштећених, виталних и авиталних ћелија у 
ћелијској култури (Fotakis & Timbrell, 2006). Стога је приликом дизајнирања 
експерименталног модела у оквиру ове студије одабран поменути тест због његове 
осетљивости, а SCAP ћелијска култура због чињенице да је примарна индикација 
материјала на бази калцијум-силиката у терапија зуба са незавршеним растом корена.  
Резултати нашег истраживања упућују да свеже замешани испитивани 
материјали ALBO-MPCA1, ALBO-MPCA2 и GREY-MPCA не испољавају 
цитотоксични ефекат, обзиром да је релативна вијабилност и поред благе тенденције 
опадања у функцији времена (7 дана) била изнад 70%, што може бити последица 
пораста pH вредности њихових свежих раствора. SCAP ћелије које су биле у контакту 
са испитиваним материјалима, посебно у случају МТА+, ALBO-MPCA1 и ALBO-
MPCA2, испољавале су сферичан облик са проминентним једром, уочљивим 
једарцетом и јасно израженим бројним танким и дугим цитоплазматским 
продужетцима. Занимљиво је да су се дисолвиране партикле испитиваних материјала 
концентрисале управо на самим SCAP ћелијама и дуж њихових цитоплазматских 





узoрцима испитиваних материјала који су били пласирани у центраном делу фласка, 
што све говори у прилог њихове биокомпатибилности. 
Паста UltraCal XS коришћена је у овом делу студије такође као контролни 
материјал, обзиром да пасте на бази калцијум-хидроксида представљају „златни 
стандард“ у терапији зуба са незавршеним растом корена. У оба времена посматрања 
паста UltraCal XS испољила је цитотоксични ефекат по критеријумима ISO стандарда 
(Anderson, 2001; ISO 10993-1), односно релативна вијабилност ћелија је била нижа од 
70%), што је и у складу са ранијим наводима (Yasuda et al., 2008). Овај ефекат може 
бити последица високих pH вредности (изнад 12,5), основне карактеристике оваквих 
препарата, које делују више штетно, него благотворно на ћелијску културу. Међутим 
у in vivo условима тако високе pH вредности пуферским капацитетом дентина 
снижавају се на ниво физиолошких, што ствара оптималне услове за њихово 
биолошко дејство (Wang & Hume, 1988). 
Слично нашим закључцима, у директном контакту материјала и ћелијске 
културе хуманог остеосаркома бојењем Аламар плавим, Camilleri и сар. су 
констатовали слабији ћелијски раст у односу на контролну ћелијску културу, без 
разлика у цитотоксичним ефектима између GMTA и WMTA (Camilleri et al., 2005). 
Компарабилни резултати, у смислу степена пролиферације ћелијске културе 
фибробласта у директном контакту са MTA и Биодентином приказани су и новијим 
истраживањима (Pistorius et al., 2003, Corral Nunez et al., 2014). Поредећи ограничени 
број студија који се бавио испитивањем биокомпатибилности свеже замешаних 
материјала при директном контакту са ћелијским културама, мора се нагласити да 
постоје значајне разлике у коришћеним методологијама, хемијском саставу 
испитиваних материјала и тестираној концентрацији, потом у односу контактне 
површине материјала и ћелијске културе, врсти ћелијске културе, што све укупно 
има значајан утицај на добијене резултате.  
Поједини аутори су се бавили и испитивањим цитотоксичности измењених 
формулација калцијум-силикатних система, направљене у циљу скраћивања времена 
везивања и повећања вискозности материјала, као њихових лоших карактеристика. 





МТА, не нарушавајући првобитну биокомпатибилност материјала. Степен 
вијабилности ћелија износио је више од 90% у односу на контролу, а SEM анализа је 
указала на добру адхезију ћелија (Ding et al., 2006). Синтезом наночестичних 
материјала, односно високо реактивних силикатних фаза у нашој студији, време 
везивања материјала је скраћено кроз њихову убрзану хидратацију (Jokanovic et al., 
2014) са идејом да се позитивно утиче на њихову биокомпатибилност и 
биоактивност. 
Савремени концепт биокомпатибилности подразумева и деловање материјала 
уз адекватан одговор домаћина у специфичној ситуацији (Williams, 2008). Уколико је 
запаљенска реакција на месту експонирања пулпе локализована, а њен степен опада у 
функцији времена, на шта указују и резутати наше студије, постоје почетни услови 
како би наступио процес репараторне одонтогенезе. Сам процес захтева ангажовање 
и диференцијацију матичних ћелија зубне пулпе у одонтобластима сличне ћелије, 
које надаље стварају дентину слично минерализовано ожиљачно ткиво или 
остеодентин (Smith et al., 2001). Фактори раста, као што су трансформишући фактор 
раста-1 (енгл. Transforming growth factor- TGF), TGF-3, BMP-2, инсулину сличаног 
фактора раста- 1 (енгл. Insulin growth factor- IGF) и биоактивни молекули ослобођени 
из дентинског матрикса представљају специфичан сигнал за диференцирање 
матичних ћелија зубне пулпе (Lesot et al., 1993). In vitro студијама потврђена је 
индукција остеогеног фенотипа, односно експресија алкалне фосфатазе, 
остеонидогена, остеонектина и остеопонтина у присуству материјала на бази 
калцијум-силиката (Bonson et al., 2004). Такође, уочена је и повећана експресија 
бројних цитокина и маркера билошке активности као што су: TGF-β1, BMP-2, IL-1α, 
IL-1β, IL-4, IL-6, IL-8, IL-10 и IL-18 (Koh  et al., 1998; Mitchell et al., 1999; Abdullah et 
al., 2002; Thomson et al, 2003; Huang et al., 2005; Guven et al., 2007; Tani-Ishii et al., 
2007; Tomson et al., 2007; Chen et al., 2009; Deller-Quinn et al., 2009).  
Истраживања указују да пораст pH вредности у физиолошким границама утиче 
на повећање новоа ALP, BMP-2 и формирање калцификованих острваца (Okabe et al. 
2006). Дејство ALP у процесу репараторорне одонтогенезе је јако битно, обзиром да 





пријављене високе pH вредности материјала на бази калцијум-силиката које се 
одржавају и у дужем временском периоду (Torabinejad et al., 1995; Formosa et al., 
2013), потврђују и резултати свежих раствора испитиваних материјала у оквиру наше 
студије. Међутим, анализа кинетике pH вредности везаних материјала говори у 
прилог слабој базности, што упућује на њихову потенцијалну биолошку вредност. 
Још један показатељ потенцијалне биоактивности односи се на константно 
ослобађање јона калцијума забележено код свих испитиваних материјала. Поред тога 
што има утицаја на позитивну хемотаксу, калцијум је важан регулатор ћелијске 
пролиферације, диференцијације и минерализације (Zayzafoon, 2006); стимулише 
синтезу фибронектина, експресију BMP-2, остеопонтина и калцијум-зависне 
пирофосфатазе (Heithersay, 1975; Rashid et al., 2003; Mizuno & Banzai, 2008). 
У спроведеној студији примењене су препоруке ISO стандарда (ISO 10993-5) 
које се односе на испитивање директне и индиректне цитотоксичности материјала у 
in vitro условима. Истовремено je испитивана биокомпатибилност различитих облика 
синтетисаних материјала: праха, свеже замешани и везани материјали. Ни једна 
форма тестираних материјала у оквиру наше студије није испољила цитотоксични 
ефекат, обзиром да редукција метаболичке активности, односно ћелијске 
пролиферације није била већа од 30%. У циљу избегавања погрешног тумачења 
цитотоксичних ефеката испитиваних материјала, односно дефинисања разлика у 
ефектима цитотоксичности, различите концентрације материјала и више времена 
посматрања неопходно је обухватити експерименталним методама. Такође, потребно 
је користити више од једног теста за одређивање виталности ћелија у in vitro 












5.4. Дискусија резултата in vivo испитивања биокомпатибилности  
материјала 
 
Сходно биолошкој реакцији ткива домаћина на имплантат, материјали се могу 
поделити у четири групе: биоактивне, ресорптивне, порозне и инертне (Niu et al, 
2014). Обзиром да материјал на бази калцијум-силиката нису ресорптивни и не 
поседују поре довољно велике за урастање крвних судова (Niu et al, 2014), јасно је да 
ће се ови материјали у организму понашати или као инертни или као биоактивни. 
Одмах након имплантације било ког страног материјала у живо ткиво, протеини крви 
и међућелијске течности адхерирају се на његовој површини, омогућавајући на тај 
начин организму да материјал препозна као страно тело. Одговор домаћина на страно 
тело зависиће од његове хемијске реактивности, као и од специфичне површинске 
структуре. 
У случају имплантације инертних материјала, организам реагује формирањем 
фиброзне капсуле, која у функцији времена прогресивно задебљава. Насупрот томе, 
доказано је да фибробласти не пролиферишу на површини биоактивних материјала 
(Seitz et al., 1982). Сматра се да је разлог томе селективна апсорпција протеина 
серума, посебно фибронектина, који садржи интегрин везујућу аргинин-глицерин-
аспартанску киселину, одговорну за појачану остеобластну адхезију (Garcia et al., 
1998). Поред тога, површина биоактивних материјала утиче и на специфичну 
конформацију апсорбованог фибронектина, која је одговорна за образовање 
аморфног калцијум-фосфата, снажног индуктора остеобластне адхезије (El-Ghannam 
et al., 1999). Такође, познато је да је апсорпција BMP-2 условљена електростатским 
интеракцијама између самог протеина и површине материјала, како катјонским 
калцијумовим који је фаворизују, тако и анјонским фосфатним који је инхибирају 
(Boix et al., 2005). Поред тога, денатурација протеина снажно је промовисана на 
површинама које су хидрофобне (Keselowsky et al., 2003), док присуство 
хидроксилих група резултира већом апсорпцијом протеина са конформацијама које 





Истраживања су потврдила да се потапањем материјала на бази калцијум-
силиката у стимулисану телесну течност дешава брза размена јона Ca2+ јонима H+ 
или H3O
+
 (Gandolfi et al., 2010). Реакција Ca2+ и OH- јона из стимулисане телесне 
течности наступа готово тренутно, што иницијално ствара јаку алкалну средину, да 
би се даља јонска размена Ca2+, SiO3
2-, и у зависности од састaва материјала, мањих 
количина Al3+, Fe3+ и SO4
2- наставила континуирано. Катјонска размена условљава 
повећање хидроксилних јона у раствору што даље доводи до хидролозе SO4
4- група. 
Резултат ове реакције је формирање аморфног калцијумсилика-хидрата на површини 
материјала. Због присутних силанол група (SiOH), читава површина материјала 
негативно је наелектрисана, што привлачи катјоне калцијума из раствора, преко 
којих се везују HPO4
2- анјони, образујући на тај начин накупине аморфног 
калцијумфосфата субнаномерне величине (Dey et al., 2010). Даљом нуклеацијом 
аморфног калцијум-фосфата формира се хидроксиапатит- Ca9(PO4)6-x(HPO4)x(OH)x 
(Combes and Rey, 2010).  
Оцењивање реакције ткива након имплементације материјала од кључног је 
значаја за одређивање његове in vivo биокомпатибилности. Новоформирана коштано 
ткиво, уочено у случају свих узорака, потврђује да тестирани материјали ALBO-
MPCA1, ALBO-MPCA2, GREY-MPCA поред биокомпатибилности, такође испољавају 
и биоиндуктивни потенцијал. Како интраћелијски одговор локалног ткива може бити 
индукован ослобађањем појединих неорганских јона из имплантираног материјала 
(Hoppe et al., 2011), бољи биолошки одговор ALBO-MPCA1 у односу на остале 
испитиване материјале у нашој студији, у смислу коштане регенерације, може се 
довести у везу са највећим кумулативним ослобађањем јона калцијума (78080 µg/L). 
Доказано је да се континуираним ослобађањем јона калцијума из материјала на бази 
калцијум-силиката формира његов концентрациони градијент који има улогу у 
позитивној хемотакси, односно ћелијској миграцији (Sangwan et al., 2013). Поред 
тога, јони калцијума фаворизују остеобластну диференцијацију, пролиферацију и 
минерализацију (Maeno et al., 2005), као и активацију Ca-сензитивних рецептора у 
остеобластима и експресију IGF I и IGF II (Valerio et al., 2009; Marie, 2010). 





у функцији времена, односно највише након седам дана у случају свих испитиваних 
материјала (ALBO-MPCA1 > ALBO-MPCA2 > GREY-MPCA > МТА
+
).  
Иако су иницијално регистроване највише вредности особођеног калцијума у 
случају GREY-MPCA, након 21 дана те вредности су биле најниже у поређењу са 
осталим испитиваним материјалима (16860 µg/L). Занимљиво је да је ослобађање 
силицијума детектовано једино у случају узорака GREY-MPCA, што може бити један 
од разлога повољног биолошког одговора након имплементације овог материјала, 
пошто је утврђено да силицијум индукује преципитацију апатита (Damen and Ten 
Cate, 1992), повећава степен минерализације коштаног ткива (Jugdaohsingh et al., 
2004), док ортосалицилна киселина стимулише синтезу колагена типа I и 
диференцијацију остеобласта у in vitro условима (Silver et al., 2001; Bosetti et al., 2003; 
Reffitt et al., 2003). Доказано је да силикати појачавају и експресију остеопротегерина 
у остеобластима и тиме модулирају међућелијску комуникацију остеобласта и 
остеокласта. Тачније, остеопротегерин везивањем за рецептор- активатор за 
нуклеарни фактор κB лиганд (енгл. Receptor activator of nuclear factor kappa-B ligand- 
RANKL) на остеобластима, блокира RANKL-RANK интеракцију између остеобласта 
и прекурсора остеокласта и тиме спречава њихову диференцијацију у зреле 
остеокласте (Schröder et al., 2012). Поред тога, највиша кумулативна концентрација 
магнезијума у узорцима екстраката материјала GREY-MPCA (706,5 µg/L), додатно 
подржава резултате повољног биолошког одговора у случају његове интракоштане 
имплементације, како је потврђено у литератури да магнезијум стимулише 
остеобластну адхезију реакцијом са интегринима у ћелијској мембрани (Zreiqat et al., 
2002; Yamasaki et al., 2002). 
Константан пораст у ослобађању јона баријума, може бити разлог нешто 
слабијег биолошког одговора у случају материјала ALBO-MPCA2, обзиром да је 
доказано да BaSO4, који је коришћен као радиоцонтрастно средство у синтези овог 
материјала, може да инхибира синтезу остеокалцина (Kim et al., 2002). Наведени 
ефекат делом може бити ублажен високим кумулативним вредностима ослобођеног 
магнезијума регистроване у случају ALBO-MPCA2 (184,5 µg/L). Међутим, потребно 





догађајима у статичком систему in vitro модела, који је коришћен у овој студији за 
утврђивање динамике ослобађања јона из везаних испитиваних материјала. 
Морфологија и континуитет новоформираног коштаног ткива чије је 
формирање потврђивано специфичним Masson-trichrom бојењем разликовали су се у 
зависности од материјала и времена посматрања и нашој студији. Младо коштано 
ткиво са минималним дисконтинутетима и васкуларизованим фокусима 
фибробластног ткива могло се уочити код узорака ALBO-MPCA1, GREY-MPCA и 
MTA
+ након 30 дана, да би у функцији времена постајало регуларно минерализовано 
и континуирано. У случају материјала ALBO-MPCA2 након 30 дана, младо 
дисконтинуирано коштано ткиво са васкуларизованим фокусима фибробластних 
пролиферација регистровано је код нешто више од половине узорака. Ишчезавање 
фибробластних фокуса, регуларност у минерализацији и континуитету младог 
коштаног ткива било је уочљиво након 90 дана код већине узорака ALBO-MPCA2, 
што говори у прилог добре толеранције ткива домаћина на његово присуство. 
Резултати интакоштане имплементације упућују на закључак да бизмут-оксид, 
коришћен као рендгенконтрастно средство у синтези материјала ALBO-MPCA1 (7,30 
wt%) и МТА+ (6,51 wt%) не утиче негативно на биоактивност ових материјала, 
обзиром да је доказано да додавање 20 wt% бизмут-оксида може бити узрок слабије 
пролиферације, диференцијациjе и формирања минерализованих депозита (Chiang et 
al., 2013). Са друге стране, постоје наводи да присуство до 3 wt% алуминијум-оксида 
у биостаклу може комплетно да инхибира његову биолошку активност (Greenspan 
and Hench, 1976). У нашем истраживању једини материјал за који је EDS анализом 
утврђено присуство алуминијума веће од 3 wt% био је материјал GREY-MPCA (4,1 
wt%). Oбзиром да је у синтези материјала GREY-MPCA коришћен PC за који се у 
литератури наводи да садржи око 4,7 wt% алуминијум-оксида (Darvell and Wu, 2011), 
овај резултат је био у потпуности очекиван. Чињеница да део неизреагованог 
алуминијума може бити ослобођен након везивања материјала на бази калцијум-
силиката (Andersen et al., 2003; Pardal et al., 2009), што су потврдили и наши 
резултати, може се рећи да није имала значајнији утицај на испољен биолошки 





регистроване концентрације ослобођеног алуминијума биле највише у случају овог 
материјала.  
Од других катјона који могу да имају утицаја на биолошки одговор коштаног 
ткива издваја се гвожђе, сходно доказима да гвожђе може да инхибира експресију 
BMP-2, снажаног индуктора остеогенезе (Yang et al., 2011). Међутим, иако је EDS 
анализа потврдила присуство гвожђа у узорцима материјала GREY-MPCA (4,27 wt%) 
и МТА+ (0,76 wt%), његово ослобађање у функцији времена није уочено ни код 
једног узорка, што је супротно претходиних наводима (Sarkar et al., 2005). Такође, и 
поред велике заступљеност бакра у узорцима материјала GREY-MPCA (7,10 wt%), 
може се закључити да ослобођене количине овог јона (< 1 µg/L) нису имале 
негативан утицај на ефекте његове in vivo имплементације, обзиром на његове 
потенцијалне токсичне ефекте (Rodhe et al., 2015). У прилог нашим резултатима могу 
да говоре докази да јони бакра могу и да индукцију диференцијацију мезенхималних 
ћелија у остеобласте, као и да синергистички делују са фибробластним фактором 
раста-2 (енгл. Fibroblast growth factor, FGF-2) у промоцији ангиогенезе (Hu, 1998; 
Rodriquez et al., 2002; Gerard et al., 2012). 
Поред хемијског састава и структуре, на биоактивност материјала може да 
утиче и његова топографија. Доказано је да наноструктурисана површина боље 
имитира хијерархијску организацију коштаног ткива у поређењу са 
микроструктурисаном, повећавајући концентрацију активних биомолекула који 
фаворизују ћелијску миграцију, адхезију, диференцијацију и пролиферацију (Xia et 
al., 2013; Lin et al., 2013). Студије су показале да изглед честица кристала 
хидратисаних материјала на бази калцијум-силиката може да варира од игличастог, 
штапићастог, лоптастог, попут латица, налик плочи (Han et al., 2010; Gandolfi et al., 
2011; Camilleri et al., 2013). Доказано је и да сферичне честице побољшавају ћелијску 
миграцију и остеобластну пролиферацију у поређењу са штапићастим структурама 
(Xu et al., 2009). Новија истраживања указују да дифeренцијација матичних ћелија 
зависи и од микроеластичности матрице са којом ћелије ступају у интеракцију. Тако 
је остеобластна диференцијација побољшана са повећањем нивоа ламинина-А који 





гене, одговорне за ћелијски раст и пролиферацију, као и инхибицију ћелијске 
апоптозе (Swift et al., 2013). 
Хемијска карактеризација показала је да су новосинтетисани материјали у 
оквиру наше студије, изграђени од наночестица и кристала који образују агломерате 
различитог облика, најчешће сферног и штапићастог, са хомогеном дистрибуцијом 
фаза. Такви три-хијерархијски системи испољавају потенцијално изузетно пожељне 
биолошке карактеристике (Xu et al., 2009). Осим тога, наноелементи обезбеђују 
посебну активност материјала структурисних по оваквом принципу, неопходну за 
њихово брзо везивање након имплементације у виталним ткивима. 
У току испитивања биокомпатибилности и биоактивности материјала након 
њихове интракоштане имплантације на одговарајућем анималном моделу, изузетно је 
важно утврдити природу везе испитиваног материјала и новоформираног коштаног 
ткива. Природа ове везе може се дефинисати као: директан контакт новоформираог 
коштаног ткива и материјала (екстензивна веза - комплетно прекривање односно 
премошћавање површине материјала новофомираним коштаним ткивом), мешовита 
(умерена веза - прекривање бар 50% површине материјала новоформираним 
коштаним ткивом) и индиректна - образовање фиброзне капсуле између материјала и 
новорофмираног коштаног ткива (слаба веза - спорадично присуство острваца 
коштаног ткива; прекривање мање од  25% површине материјала новоформираним 
коштаним ткивом) (Niu et al, 2014). 
У оквиру нашег истраживања, веза материјала ALBO-MPCA1 и MTA
+ са 
новоформираним младим коштаним ткивом, била је константно екстезивна, односно 
у већини узорака је уочено комплетно прекривање површине материјала 
новофомираним коштаним ткивом, што може бити објашњено сличним хемијским 
саставом ових материјала, што је потврђено EDS анализом у оквиру наше студије, 
односно сличном динамиком отпуштања јона. Резултати нашег истраживања били су 
у супротносни са претходним наводима (Torabinejad et al., 1998; Saidon et al., 2003; 
Gomes-Filho et al., 2011), што не може бити објашњено само са чињеницом да су 





обзиром да су слични ефекти уочени и у случају свеже замешаних узорака који су 
директно пласирани у коштане дефекте (Moretton et al., 2000). 
И поред високог садржаја бакра, гвожђа и алуминијума у худратисаним 
узорцима, исти тип везе карактерисао је и узорке материјала GREY-MPCA што може 
бити објашњено ослобађањем јона силицијума, које је одликовало само узорке овог 
материјала у оквиру наше студије, пошто је доказано да силицијум индукује 
преципитацију апатита (Damen and Ten Cate, 1992). Веза материјала ALBO-MPCA2 и 
новоформираног коштаног ткива била је умерена, са нешто већим процентом 
регистроване директне везе након 90 дана. Овај разултат може да се доведе у везу са 
хемијским саставом овог материјала, односно укупном заступљеношћу баријума у 
мешавини (14,35 wt%).  
Наводи Rahimi и сар. подржавају резултате наше студије, како је директна веза 
уочена код свих узорака након 56 дана, а тип везе се мењао са временом посматрања, 
упућујући на бољу толеранцију ткива на имплементирани материјал (Rahimi et al., 
2012). Очигледне разлике које постоје у презентованим резултатима могу се 
приписати пре свега различитом хемијском саставу испитиваних материјала, а потом 
тестираној форми материјала и примењеној методологији. 
Иако су раније студије (Torabinejad et al., 1995) објашњавале присуство 
фибробластних пролиферација као последицу померања тефлонских тубица у 
оперативној регији, развој запаљенске реакције у потпуности је очекиван због високе 
pH вредност, која потиче од јаке базе калцијум-хидроксида, који настаје као продукт 
ране хидратације трикалцијум-силиката и касне хидратације дикалцијум-силиката 
(Brouwers and van Eijk, 2003; Chen and Brouwers, 2010). Иако, највећи део калцијум-
хидроксида бива депонован у виду кристала портландита, један део остаје слободан у 
порама везаног материјала (Brouwers and van Eijk, 2003; Chen and Brouwers, 2010). 
Управо дисоцијација хидроксилних јона из аморфног калцијум-хидроксида 
условљава појаву коагулационе некрозе, односно доводи до развоја локалне 
запаљенске реакције индукцијом експресије проинфламаорних цитокина, пре свега 
IL-1 (Chen et al., 2011; Tran et al., 2012). Иако постоје наводи да се pH вредности 





периоду, оне ипак опадају у функцији времена (Fridland & Rosado, 2003; Sarkar et al., 
2005; Antunes et al., 2006; Ozdemir et al., 2008; Hatibovic-Kofman et al., 2008). 
Резултати овог истраживања потврдили су да су pH вредности везаних материјала, 
који су били предмет истраживања ове студије, благо алкалне. Управо одржавање 
алкланости у границама физиолошких испољава благотворне ефекте на процес 
репарације, односно остеогенезе, могућим порастом нивоа ALP и BMP-2 (Sangwan et 
al., 2013).  
Сви тестирани материјали иницијално су показали благу до умерену 
запаљенску реакцију коштаног ткива која се временом смиривала, што је у складу са 
резултатима претходних истраживања (Torabinejad et al., 1995; Torabinejad et al., 
1998; Moretton et al., 2000; Saidon et al., 2003). Инфламаторни одговор коштаног ткива 
најслабијег интензитета био је присутан у групи узорака ALBO-MPCA1 и МТА
+
 
након 90 дана што указује на изузетно добру толернцију ткива домаћина на 
испитиване материјале, а може се објаснити њиховим сличним хемијским саставом. 
С друге стране, запаљенски одговор мишићног ткива, потпуно очекивано, био 
је интензивнији, али се смиривао са временом; фиброзна капсула постајала је тања и 
јасно ограниченија од околног ткива, што представља добре знаке ткивног опоравка. 
Резултати нашег истраживања били су у складу са резултатима ранијих студија који 
су процењивали степен запаљенске реакције поткожном имплементацијом 
материјала на бази калцијум-силиката (Moretton et al., 2000; Holland et al., 2001; 
Yaltirik et al., 2004), и једином доступном студијом која је користила интрамишићни 
имплементациони модел (Lin et al., 2013). Најинтензивнији запаљенски одговор 
регистрован је у сва три времена посматрања у случају GREY-MPCA, што је и било 
очекивано и у складу са резултатима хемијске карактеризације, односно последица 
присуства тешких метала, пре свега бакра, гвожђа и алуминијума у хидратисаним 
узорцима.  
Међутим, и поред разлика у хемијском саставу, прикупљени подаци у оквиру 
овог истраживања упућују да не постоје статистички значајане разлике у степену 
запаљенског одговора између испитиваних материјала. Конфликтни резултати 





силиката могу бити приписани, поред разлика у хемијском саставу испитиваних 
материјала и коришћењу различитих критеријума за хистолошку оцену (Shahi et al., 
2006; Vosoughhosseini et al., 2008). У оквиру наше студије коришћени су 
модификовани критеријуми Panzarini и сарадника (Panzarini et al., 2007) и Pinheiro и 
сарадника (Pinheiro et al., 2011), због њихове свеобухватности. 
Присуство џиновских ћелија (енгл. Foreign body giant cells, FBGC) уочено је у 
случају коштаног ткива само код једног узорка ALBO-MPCA2 и МТА
+, односно код 
два узорка ALBO-MPCA1 и GREY-MPCA након 30 дана, док је након 90 дана 
позитиван налаз регистрован код само једног узорка ALBO-MPCA2.  Насупрот томе, 
када је реч интрамишићној имплементацији испитиваних материјала, значајне 
разлике у присуству FBGC уочене су једино између материјала МТА+ и GREY-MPCA 
након 15 дана, што је доказ смиривања запањенског процеса у функцији времена. 
Расипање честица материјала у ткиву даље од места имплантацијe није било 
запажено ни код једног узорка материјала који су били предмет истраживања без 
обзира на врсту ткива, што упућује на добру толеранцију ткива на испитиване 
материјале. Присуство микроорганизама такође није регистровано хистопатолошком 
анализом узорака испитиваних материјала у нашој студији. Ови резултати су у 
складу са чињеницом да материјали који у току везивања остварују високу 
алкалност, испољавају антибактеријске ефекте на одређене врсте микроорганизама, 
што су потврдиле и pH анализе у нашем истраживању. 
Одабир експерименталних животиња, величине и облика имплантираног 
материјала, као времена посматрања (30 и 90 дана), у оквиру ове студије, спроведени 
су у складу са препорукама ISO стандарада (ISO 10993-6: 2007, Part 6). Добијени 
резултати су показали да све тестиране материјале одликује биокомпатибилност и 
способност индукције младог коштаног ткива ткива, с тим да је апликација 
материјала ALBO-MPCA1
 резултирала најбољим биолошким одговором ткива. 
Употреба већег броја животиња, а тиме већег броја узорака по времену посматрања 
допринела би релевантнијој статистичкој анализи добијених резултата и отворила 

































На основу спроведених испитивања биокомпатибилности и биоактивности 
наноматеријала на бази активних калцијум-силикатних система може се 
закључити следеће:  
 
 Резултати карактеризације показују да су синтетисани материјали 
адекватно дизајнирани и да имају одговарајућу морфологију површине 
која је од значаја за њихову биоактивност, 
 Биолошка вредност испитиваних материјала ALBO-MPCA1, ALBO-MPCA2 
и GREY-MPCA била је задовољавајућа, мерена постојаном и благо 
алкалном pH вредношћу у оквиру физиолошких граница, 
 Биокомпатибилност испитиваних материјала мерена тестовима 
цитотоксичности показала је добре резултате и компарабилне вредности са 
контролним материјалом, 
 SCAP ћелије у директном контакту са испитиваним материјалима, посебно 
у случају ALBO-MPCA1 и ALBO-MPCA2 испољавале су морфологију 
сличну фибробластима, док су се дисолвиране партикле испитиваних 
материјала концентрисале на самим ћелијама и дуж њихових 
цитоплазматских продужетака, што говори у прилог њихове 
биокомпатибилности, 
 In vivo имплементација испитиваних материјала ALBO-MPCA1, ALBO-
MPCA2 и GREY-MPCA указује на изузетно добру толеранцију мишићног 
ткива домаћина на тестиране материјале, мерена нивоом запаљенске 
реакције. 
 Реакција коштаног ткива на испитиване материјале показала је изражену 
биокомпатибилност; а материјал ALBO-MPCA1 и изузетну 
биокондуктивност у директном контакту са новоформираним коштаним 
ткивом. 
 Сви испитивани материјали при директном контакту са пулпним ткивом на 
моделу културе хуманих зуба испољавају знакове одонтогених 





 Резултати спроведених истраживања показују да испитивани материјали 
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